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Zusammenfassung
Die Entwicklung neuer Therapieansätze in der regenerativen Medizin ist von essenti-
eller Bedeutung für die Reparatur geschädigten Gewebes. Das vielversprechende Tissue
Engineering basiert auf der Herstellung artifiziellen Gewebes mit anschließender Kollagen-
Quervernetzung zur Erhöhung der mechanischen Steifigkeit. In diesem Zusammenhang ist
die Verwendung embryonaler Stammzellen nach einem somatischen Zellkerntransfer von
hohem Interesse, der die mechanische Enukleation einer Oozyte beinhaltet. Im Gegensatz
zu den konventionellen, invasiven Methoden führt die Fokussierung von Femtosekunden
(fs)-Laserpulsen in biologische Medien zu einer minimal-invasiven Manipulation subzellulärer
Strukturen auf der Basis nichtlinearer Absorption. Im sogenannten Low-Density-Plasma-
Regime wird durch die nichtlineare Wechselwirkung eine chemische Dissektion des biologi-
schen Materials mit einer Präzision im Nanometerbereich erzielt. Jedoch sind die zugrunde
liegenden Wechselwirkungs-Mechanismen experimentell noch weitgehend ungeklärt.
Ziel dieser Arbeit war die experimentelle Charakterisierung der fundamentalen chemi-
schen und thermischen Effekte im Low-Density-Plasma-Regime auf subzellulärer Ebene.
Darüber hinaus wurde das Anwendungspotential der fs-Lasermanipulation zur Kollagen-
Quervernetzung artifiziellen Gewebes und zur Laser-Enukleation evaluiert.
Die Laserbestrahlung von Hoechst-gefärbten Zellkernen führte zur Entstehung freier Elek-
tronen und Radikale, welche innerhalb weniger Nanosekunden mit umliegenden Molekülen
reagierten. Dabei ergab sich eine Abgrenzung der Mechanismen von Photobleichung und
Dissektion. Während die Hoechst-Photobleichung aus sequentiellen Einphotonenabsorp-
tionen vom ersten angeregten Zustand resultierte, basierte die Dissektion überwiegend auf
der Multiphotonenionisation der Fluorophore aus dem Grundzustand.
Oberhalb einer von der Bestrahlungszeit abhängigen Schwellenfluenz wurde durch die
Akkumulation thermischer Energie im fokalen Volumen eine langlebige Gasblase erzeugt.
Dieser Indikator einer Membranperforation war für die effiziente Zellfusion nach einer
Laserbestrahlung der Kontaktstelle nicht-adhärenter Zellen notwendig.
Die Dissektion der Metaphasenplatte porziner Oozyten hatte keine unmittelbaren Schä-
digungen des Zytoplasmas und der umliegenden Organellen zur Folge. Jedoch war das
Entwicklungspotential Laser-enukleierter Oozyten gegenüber der mechanischen Enukleation
deutlich verringert. Ursächlich hierfür war die Detektion von DNA-Schäden mit vermutlich
folgender Einleitung der Apoptose durch das Zellzyklus-Kontrollsystem.
Das großflächige Abrastern Riboflavin-behandelter, artifizieller Gewebe ergab eine vom
Kollagengehalt abhängige signifikante Versteifung. Dies wurde auf eine Zweiphotonenanre-
gung des Photosensitizers Riboflavin zurückgeführt. Im Gegensatz zur UV-A-induzierten
Kollagen-Quervernetzung blieben dabei die Zellvitalität und -funktionalität unbeeinflusst.
Zusammenfassend wurden in dieser experimentellen Arbeit erstmals alle physikalischen
Grundlagen für eine selektive fs-Lasermanipulation subzellulärer Strukturen in dreidimensio-
nalen, biologischen Medien geschaffen. Darauf aufbauend wurde das große Potential dieser
Methode für therapeutische Anwendungen in der regenerativen Medizin aufgezeigt.
Schlagworte: Femtosekundenlaser, Multiphotonenmikroskopie, Nanochirurgie, Low-Densi-
ty-Plasma, freie Radikale, somatischer Zellkerntransfer, Kollagen-Quervernetzung

Abstract
The development of new therapeutic approaches in the field of regenerative medicine
is of key importance for repairing damaged tissue. Promising tissue engineering is based
on the generation of artificial tissue followed by collagen cross-linking to increase the
mechanical stiffness. In this context, the use of embryonic stem cells after somatic cell
nuclear transfer is of particular interest which involves mechanical oocyte enucleation. In
contrast to conventional, invasive methods, focusing femtosecond (fs) laser pulses into
biological media leads to minimally-invasive manipulation of subcellular structures based on
nonlinear absorption. In the so-called low-density plasma regime, the nonlinear interaction
causes chemical dissection of biological material with nanometer precision. However, the
fundamental interaction mechanisms in this regime are experimentally still widely unknown.
The aim of this study was to experimentally characterize the fundamental chemical and
thermal effects in the low-density plasma regime at the subcellular level. Furthermore, the
application potential of fs-laser manipulation for collagen cross-linking in artificial tissue
and for laser-enucleation was evaluated.
Laser irradiation of Hoechst-stained cell nuclei caused the formation of free electrons and
radicals which reacted with surrounding molecules within a few nanoseconds. At the same
time, there was a distinction of the mechanisms between photobleaching and dissection.
While Hoechst-photobleaching resulted from sequential single-photon absorptions out of
the first excited state, dissection was predominantly based on multiphoton ionization of the
fluorophores out of the ground state.
Above an irradiation time-dependent fluence threshold, a long-lasting gas bubble was
produced in the focal volume by accumulation of thermal energy. This indicator of membrane
perforation was necessary for efficient cell fusion after laser irradiation of the junction of
non-adherent cells.
Dissection of the metaphase plate of porcine oocytes caused no immediate damage to
the cytoplasm and surrounding organelles. However, the developmental potential of laser-
enucleated oocytes was reduced compared to mechanical enucleation. The reason for this
was the detection of DNA damage with probable subsequent initiation of apoptosis by the
cell cycle control system.
Large-area scanning of riboflavin-treated, artificial tissue resulted in significant stiffening
depending on the collagen concentration. This was attributed to two-photon excitation
of the photosensitizer riboflavin. In contrast to UV-A-induced collagen cross-linking, cell
viability and functionality were unaffected.
To conclude, in this work, the physical principles for selective fs-laser manipulation of
subcellular structures in three-dimensional, biological media were developed for the first
time. Based on these results, the great potential of this method for therapeutic applications
in regenerative medicine was demonstrated.
Keywords: femtosecond laser, multiphoton microscopy, nanosurgery, low-density plasma,
free radicals, somatic cell nuclear transfer, collagen cross-linking
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1. Einleitung
Kardiovaskuläre Erkrankungen sind die häufigste Todesursache weltweit. Im Jahr 2004
starben geschätzte 17,1 Millionen Menschen an deren Folgen, was etwa 29 % der globalen
Todesfälle entspricht. Davon ließen sich 7,2 Millionen auf eine koronare Herzkrankheit und
5,7 Millionen auf einen Schlaganfall mit nahezu gleicher Wahrscheinlichkeit für Frauen und
Männer zurückführen [Wor11]. Die koronare Herzkrankheit entsteht durch eine Ablagerung
von Blutfetten, Thromben und Bindegewebe in den Herz-versorgenden Blutgefäßen. Mit
zunehmender Ablagerung verringert sich der Gefäßdurchmesser, so dass die Blut- und damit
auch die Sauerstoffversorgung der Herzmuskulatur abnimmt. Bei vollständiger Verstopfung
eines oder mehrerer Blutgefäße besteht die Gefahr eines Herzinfarkts [Cla03].
Wird der Blutfluss in den Gefäßen nach einem Herzinfarkt nicht unmittelbar wieder
hergestellt, tritt der Zelltod von mehr als einer Milliarde Zellen in der betroffenen Region
des Herzmuskels („Myokard”) auf [Bha10]. Da sich die kontrahierenden Herzmuskelzellen im
adulten Herzen nicht teilen können und nur wenige adulte Stammzellen vorhanden sind, kann
das geschädigte Gewebe vom Körper nicht repariert werden [Sui11]. Dies hat die Entstehung
von Narbengewebe zur Folge, das nicht die kontraktilen, mechanischen sowie elektrischen
Eigenschaften des gesunden Herzmuskels besitzt und damit die Pumpfunktion des Herzens
reduziert. Im Endstadium dieser sogenannten Herzinsuffizienz sterben durch die geringe
Verfügbarkeit von Spenderorganen viele Patienten, während diese sich auf Wartelisten
befinden [Jaw07]. Folglich ist die Erforschung alternativer Methoden zur Wiederherstellung
der Pumpfunktion des Herzens von großer Bedeutung.
1.1. Regenerative Medizin
Die regenerative Medizin umfasst Therapieansätze für Patienten mit schweren Verletzungen
oder chronischen Krankheiten, welche nicht von körpereigenen Mechanismen geheilt werden
können, wie beispielsweise die koronare Herzkrankheit, Diabetes oder Osteoporose. In diesem
Bereich hat sich in den letzten Jahren das sogenannte „Tissue Engineering” entwickelt.
Dieser interdisziplinäre Forschungszweig beinhaltet die Herstellung artifiziellen Gewebes
und dessen Transplantation in den Patienten mit dem Ziel der vollständigen Regeneration
von Struktur sowie Funktion des geschädigten Gewebes [Ata08].
Die Strategie des Tissue Engineering besteht in der Kombination eines dreidimensionalen
Zellträgers aus Biopolymeren (z.B. Kollagen) mit spezialisierten Zellen und Wachstumsfak-
toren [Jaw08]. Während der Polymer-Zellträger die Anlagerung und Proliferation der Zellen
ermöglicht sowie dem artifiziellen Gewebe seine Struktur und mechanische Stabilität verleiht,
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bestimmt die Zusammensetzung der Zellen die biologische Funktionalität des Gewebes.
Nach der Transplantation initiiert das artifizielle Konstrukt die Geweberegeneration. Dazu
sind eine Verbindung des Polymer-Zellträgers mit dem nativen Gewebe und eine Revas-
kularisation für die Sauerstoffversorgung des Transplantats notwendig. Zusätzlich muss
das Polymer mit einer Rate degradieren, die der Geweberegeneration entspricht [Bha10].
Zur Entwicklung funktionalen Gewebes ist eine Überstimmung der mechanischen sowie
morphologischen Eigenschaften von artifiziellem und nativem Gewebe notwendig [Jaw08].
Abbildung 1.1.: Beim myokardialen Tissue Engineering wird artifizielles Herzmuskelgewebe
aus einem Zellträger, spezialisierten Zellen und Wachstumsfaktoren hergestellt. Dies wird auf
die Region des Herzinfarkts transplantiert, um eine Regeneration der Pumpfunktion des Herzens
zu erreichen [Jaw08].
Myokardiales Tissue Engineering bietet die Möglichkeit zur Substitution des nicht-kontrak-
tilen Narbengewebes nach einem Herzinfarkt (siehe Abbildung 1.1). Dazu wird das artifizielle
Gewebe auf oder in die Infarktregion transplantiert. Zur erfolgreichen Wiederherstellung
der Pumpfunktion des Herzens ist eine synchrone Kontraktion und damit ein elektrischer
Kontakt mit dem nativen Gewebe notwendig. Außerdem muss die mechanische Steifigkeit des
Polymer-Zellträgers hoch genug sein, um den bei einer kontinuierlichen Muskelkontraktion
auftretenden Kräften zu widerstehen [Jaw08]. Verschiedene Arbeitsgruppen konnten im
Säugetiermodell zeigen, dass die Transplantation von artifiziellem, myokardialem Gewebe
zu einer Verbesserung der Pumpfunktion des Herzens nach einem induzierten Herzinfarkt
führt [Zim00, Zim07, Kre11].
Die chemische Quervernetzung hat sich in den letzten Jahrzehnten als effiziente Me-
thode zur Stabilisierung Kollagen-basierter Biomaterialien entwickelt, unter anderem für
Herzklappen, Blutgefäße und die menschliche Kornea [McI75, Dar76, Wol03a]. Die Erhö-
hung der Gewebesteifigkeit wird im Allgemeinen entweder durch Aldehydreaktionen oder
die UV-A-Bestrahlung lichtempfindlicher Moleküle („Photosensitizer”) erreicht. Dabei ist
Riboflavin der am häufigsten verwendete Photosensitizer [Fra08]. Der positive Effekt auf
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die mechanische Stabilität wird jedoch in beiden Verfahren vom apoptotischen Zelltod im
behandelten Gebiet begleitet [Jay96, Wol04], welcher in der Kornea durch eine anschließende
Repopulation mit lebenden Zellen aus umliegenden Bereichen kompensiert wird [Hel98].
Ferner bieten beide Verfahren keine Möglichkeit zur selektiven Quervernetzung beliebiger
Strukturen in dreidimensionalen artifiziellen Gewebekonstrukten. Dies ist für den klinischen
Erfolg des myokardialen Tissue Engineering unabdingbar, da natives myokardiales Gewebe
eine intrinsische Anisotropie in seiner Struktur und Funktion besitzt [Zim11].
Zur Vermeidung immunologischer Abstoßungsreaktionen nach einer Transplantation von
artifiziellem Gewebe ist die Verwendung körpereigener Zellen vorteilhaft [Ata08]. Embryona-
le Stammzellen stellen eine ideale Quelle für das Tissue Engineering dar, da diese unbegrenzt
teilbar sind und in jeden Zelltyp eines Organismus differenziert werden können („Pluripo-
tenz”). Allerdings enthält der adulte Körper keine embryonalen Stammzellen zur Isolation,
so dass diese durch ein aufwendiges Verfahren, den sogenannten somatischen Zellkerntransfer
(SCNT, engl.: somatic cell nuclear transfer), aus körpereigenen (somatischen) Zellen gewon-
nen werden müssen. Auf Grund der Verwendung menschlicher Embryonen ist der SCNT
jedoch mit ethischen Problemen verbunden [Kar10]. Alternativ bietet die in den letzten
Jahren etablierte direkte Reprogrammierung somatischer Zellen in einen pluripotenten
Zustand („iPS-Zellen”) in naher Zukunft eventuell die Möglichkeit zur schnellen und ethisch
unbedenklichen Gewinnung embryonaler Stammzellen [Tak07, Sid11].
Seit der Geburt von „Dolly” im Jahr 1996 als erster Klon eines adulten Schafes durch
SCNT [Wil97] wurde diese Technik auf eine Vielzahl von Säugetierspezies erfolgreich über-
tragen; unter anderem Rind, Ziege, Schwein und Pferd [Cib98, Bag99, Pol00, Gal03a].
Dabei ermöglicht die Verwendung genetisch modifizierter, somatischer Zellen die Generie-
rung transgener Nachkommen für Applikationen in der Landwirtschaft und Biomedizin.
Transgene Schweine werden beispielsweise durch ihre im Vergleich zum Menschen ähnliche
Anatomie und Physiologie als geeignete Spender für eine Organtransplantation angesehen,
wenn die für eine Abstoßungsreaktion verantwortlichen Gene ausgeschaltet sind [Kue04].
Diese sogenannte Xenotransplantation könnte in naher Zukunft zur Behebung des stetig
zunehmenden Organmangels beitragen [Uni09].
Der SCNT umfasst mehrere Schritte (siehe Abbildung 1.2) [Edw03, Cam07a]. Zuerst wird
die maternale Desoxyribonukleinsäure (DNA, engl.: deoxyribonucleic acid) einer Eizelle
(„Oozyte”), bestehend aus der Metaphasenplatte und dem Polkörper, mit einer Mikropipette
abgesaugt; dieser Vorgang wird Enukleation genannt. In einem zweiten Schritt wird eine so-
matische Zelle unterhalb der Zona Pellucida so eng wie möglich an die Zellmembran injiziert.
Danach werden beide Zellen durch elektrische Stimulation fusioniert, was eine epigenetische
Reprogrammierung des somatischen Zellkerns in einen totipotenten Zustand zur Folge hat.
Abschließend initiiert eine erneute elektrische Stimulation die embryonale Entwicklung. Für
therapeutische Anwendungen wie das Tissue Engineering werden embryonale Stammzellen
im Blastozystenstadium aus der inneren Zellmasse entnommen [Kar10].
Die invasive mechanische Enukleation erfordert ausgeprägte feinmotorische Fähigkeiten
und viel Erfahrung [Ful04]. Um die Plasmamembran der Oozyte mit einer Mikropipette ohne
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Abbildung 1.2.: Schematischer Ablauf des SCNT. Nach der Entfernung der DNA (Meta-
phasenplatte und Polkörper) einer Oozyte wird eine somatische Zelle injiziert und mit der Oozyte
elektrisch fusioniert. Eine erneute elektrische Stimulation initiiert die embryonale Entwicklung.
irreparable Schädigungen zu durchdringen, muss die Oozyte vorher mit Cytochalasin B be-
handelt werden, was starke Änderungen am Zytoskelett verursacht [MF80, Ima02, Gal03b].
Die Markierung der DNA wird im Allgemeinen mit dem DNA-spezifischen Fluorophor
Hoechst 33342 durchgeführt. Zur Lokalisierung der Metaphasenplatte vor deren mechani-
scher Entfernung wird die Oozyte für einen kurzen Zeitraum UV-A-Strahlung ausgesetzt,
die mit hoher Wahrscheinlichkeit eine Schädigung der mitochondrialen DNA im Zytoplasma
verursacht [Dom00]. Aus diesem Grund können langfristig schädigende Effekte nicht ausge-
schlossen werden [Tsu88]. Während der Aspiration der Metaphasenplatte werden geringe
Mengen des Zytoplasmas in unmittelbarer Umgebung entfernt, die wichtige Proteine für die
Zellteilung enthalten. Dies hat eine signifikant negative Auswirkung auf die spätere embryo-
nale Entwicklung [Sim03]. Zur Vermeidung der genannten Probleme sind neue Methoden
für die Bildgebung und Enukleation von Oozyten notwendig.
Zusammenfassend bieten das Tissue Engineering und der SCNT in naher Zukunft die
Möglichkeit, bei schweren Erkrankungen oder Verletzungen eine vollständige Regeneration
von Struktur sowie Funktion des geschädigten Gewebes zu erreichen. Jedoch sind kon-
ventionelle Methoden in beiden Forschungsbereichen sehr invasiv. Zusätzlich haben diese
einen geringen Durchsatz und sind durch viele manuelle Schritte personalintensiv. Daher
ist die Entwicklung und Evaluation minimal-invasiver, automatisierter Verfahren für die
regenerative Medizin von essentieller Bedeutung.
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1.2. Femtosekundenlaser-Manipulation
Femtosekundenlaser (fs-Laser) sind ein exzellentes, minimal-invasives Werkzeug für die Bild-
gebung [Den90] und Manipulation biologischen Materials; letztere beinhaltet beispielsweise
die Anregung von Photosensitizern sowie die Nanochirurgie [Koe99b, Tir02, Fre05]. Bei
Verwendung nah-infraroter Wellenlängen im sogenannten diagnostischen Fenster beruht die
Wechselwirkung auf nichtlinearen Prozessen, die auf das fokale Volumen beschränkt sind.
Dies ermöglicht im Vergleich zu linearen Prozessen mit UV-Strahlung eine signifikant höhere
Eindringtiefe bis zu einigen Millimetern [Koe00] und eine Reduktion der photochemischen
Schädigungen [Squ99].
Wenn fs-Pulse mit einer hohen numerischen Apertur (NA ≥ 0,8) in biologisches Material
fokussiert werden, sind die Photonendichten oberhalb einer Intensitätsschwelle von etwa
1011 Wcm2 hoch genug, um nichtlineare Ionisationsprozesse im fokalen Volumen zu induzieren.
Dabei ist der Energietransfer in die umliegenden Bereiche vernachlässigbar. Folglich treten
außerhalb des fokalen Volumens keine thermischen oder mechanischen Schädigungen auf
[Vog05]. Auf dieser Grundlage sind viele therapeutische Anwendungen auf subzellulärer
Ebene entstanden, wie beispielsweise die Chromophor-assistierte Laserinaktivierung von
Proteinen [Tan05], die Laser-induzierte Freisetzung chemischer Substanzen [Den90] und die
Femtosekundenlaser-Nanochirurgie (fs-Nanochirurgie). Letztere umfasst unter anderem die
intrazelluläre Dissektion [Koe99b] und die Laser-induzierte Zellfusion [Gon08].
Abbildung 1.3.: Für die Nanochirurgie wird ein fs-Laser mit einem Mikroskop-Objektiv
hoher numerischer Apertur auf eine subzelluläre Struktur fokussiert, wie beispielsweise ein
Mitochondrium. Im Low-Density-Plasma-Regime führt die Akkumulation von chemischen
Effekten über mehrere Pulse zur Dissektion des biologischen Materials im fokalen Volumen.
Seit der ersten Demonstration von König et al. im Jahr 1999 [Koe99b] hat sich die
fs-Nanochirurgie als effiziente Methode zur Dissektion subzellulärer Strukturen etabliert
(siehe Abbildung 1.3), sowohl in vitro [Koe01, Tir02, Wat04, Max05] als auch in vivo
[Yan04, Sup05, Sac07, AM10]. Das Schneiden einzelner Aktinfasern ohne Beeinflussung
benachbarter Strukturen erlaubt eine lokale Pertubation des Zytoskeletts [Hei05, Sac05].
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Dies ist für das Verständnis der Organisation und Funktion des Zytoskeletts von großer Be-
deutung und bietet vertiefte Kenntnisse über die Fortbewegung der Zelle, die Differenzierung
sowie den programmierten Zelltod [Kum06]. Das selektive Ausschalten einzelner Mitochon-
drien wird zur Untersuchung ihres Einflusses auf die Energieproduktion, den Zelltod und
das zelluläre Gleichgewicht verwendet [Wat04, Shi05]. In vivo ermöglicht das Schneiden
der faserartigen Fortsätze einzelner Nervenzellen neue Erkenntnisse über ihre funktionale
Regeneration im Organismus [Yan04]. Des Weiteren lassen sich damit verschiedene Modelle
neurodegenerativer Erkrankungen erzeugen [Sac07, AM10]. Die selektive Ablation von Gewe-
be in Embryonen bietet einen Einblick in die komplexen Prozesse während der embryonalen
Entwicklung [Sup05]. In all diesen Anwendungen ist der Kontrast zwischen subzellulären
Strukturen im Allgemeinen sehr schwach, so dass die Zielstruktur mit Fluorophoren oder
fluoreszenten Proteinen markiert werden muss. Aus diesem Grund wird die fs-Nanochirurgie
häufig mit der konfokalen Mikroskopie oder Multiphotonenmikroskopie (MPM) kombiniert
[Wat04, Shi05, Sac05, Kum06].
Für die MPM-gesteuerte Nanochirurgie wird überwiegend ein Titan:Saphir-Laser mit
einer Repetitionsrate um 80 MHz und Pulsenergien im sogenannten „Low-Density-Plasma”-
Regime verwendet [Sac05, Vog05, Sac07, AM10]. In diesem Regime induzieren freie Elektro-
nen Bindungsbrüche und damit eine Zersetzung von Biomolekülen [Bou00, San05]. Darüber
hinaus werden reaktive Sauerstoffspezies (ROS, engl.: reactive oxygen species) produziert,
die sehr effizient die chemische Struktur von Biomolekülen modifizieren [Nik83, Hut85].
Die Akkumulation dieser Effekte über mehrere Pulse resultiert in einer chemischen Dis-
sektion des biologischen Materials. Jedoch ist bis heute ungeklärt, auf welcher Zeitskala
die photochemischen Prozesse in der zellulären Umgebung stattfinden. Für die Erzeugung
von ROS in Wasser lassen sich diese in „schnelle” und „langsame” Reaktionen mit Zeitkon-
stanten im Nano- bzw. Millisekundenbereich aufteilen [Nik83]. Infolgedessen beeinflusst die
Repetitionsrate des Lasers eventuell die Effizienz der intrazellulären Dissektion.
Obwohl Vogel et al. umfangreiche theoretische Arbeiten zum Verständnis der fundamen-
talen Mechanismen im Low-Density-Plasma-Regime durchgeführt haben, wurde in diesen
Berechnungen Wasser als Modellsubstanz für biologische Medien verwendet [Vog05]. Der Ein-
fluss von Fluorophoren und Biomolekülen wurde vernachlässigt. Jedoch haben verschiedene
Experimente gezeigt, dass eine Behandlung biologischer Proben mit Fluorophoren die Effi-
zienz der chemischen Dissektion signifikant erhöht [Koe01, Din07, Wil07]. Bei der Auswahl
des Fluorophors sind ein möglichst hoher Multiphotonen-Absorptionsquerschnitt und eine
geringe Wahrscheinlichkeit für die photoinduzierte Modifikation seiner chemischen Struktur
mit anschließendem irreversiblem Verlust der Fluoreszenzfähigkeit („Photobleichung”) von
entscheidender Bedeutung [Son95, Xu96]. Experimentelle Untersuchungen haben gezeigt,
dass sich die Schwelle für die Photobleichung eines Fluorophors ungefähr 20 % unterhalb der
Schwelle für die intrazelluläre Dissektion befindet [Hei05]. Dieser geringe Unterschied legt
die Vermutung nahe, dass ähnliche Mechanismen bei der Photobleichung und der Dissektion
von biologischem Material involviert sind.
Die fs-Laser-induzierte Zellfusion ist eine berührungslose Fusionsmethode und wird
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durch eine fokussierte Bestrahlung der Kontaktstelle zweier aggregierender Zellen erreicht
[Gon08]. Dabei sind die zugrunde liegenden Mechanismen bis heute ungeklärt. Gong et al.
folgerten aus ihren Versuchsergebnissen, dass eine Perforation der Zellmembran nicht
notwendig sei [Gon08], da die verwendeten Pulsenergien deutlich unterhalb der Schwelle für
eine Laser-induzierte Membranperforation („Optoporation”) lagen [Tir02, Ste06, Bau08].
Dahingegen haben experimentelle Untersuchungen mit elektrischer Stimulation gezeigt,
dass sowohl bei der Membranperforation als auch bei der Zellfusion eine Membranpore
gebildet wird, wobei diese im Falle der Zellfusion deutlich größer ist [Zim82]. Die erfolgreiche
Optoporation wird im Allgemeinen durch die Entstehung einer langlebigen Gasblase im
fokalen Volumen mit einer Lebensdauer im Millisekunden- bis Sekundenbereich begleitet, was
mit einem gewöhnlichen Lichtmikroskop beobachtet werden kann [Ste06, Bau08, Uch08b].
Folglich ist die Gasblasenentstehung ein geeignetes Kriterium, um die Notwendigkeit einer
Membranperforation für die Zellfusion näher zu untersuchen.
Zusammenfassend ermöglichen fs-Laser eine nichtlineare Anregung von Photosensiti-
zern sowie eine präzise, MPM-gesteuerte Nanochirurgie subzellulärer Strukturen in drei-
dimensionalen biologischen Proben mit einer Eindringtiefe von einigen Millimetern. Die
fs-Nanochirurgie basiert auf einer chemischen Dissektion von Biomolekülen im fokalen
Volumen, wobei keine chemischen, mechanischen und thermischen Schädigungen der umlie-
genden Bereiche auftreten. Folglich bieten fs-Laser ein enormes Potential für die minimal-
invasive Quervernetzung von Proteinen der extrazellulären Matrix im Bereich des Tissue
Engineering und die Dissektion der Oozyten-DNA („Laser-Enukleation”) bzw. die induzierte
Zellfusion im Bereich des SCNT.
1.3. Zielsetzung und Inhalt dieser Arbeit
Ziel der vorliegenden Arbeit war die Realisierung und Evaluation der fs-Laser-Manipulation
von Zellen sowie Gewebe für therapeutische Applikationen im Bereich der regenerativen
Medizin. Dabei lag der Fokus auf dem SCNT und dem Tissue Engineering. Zudem wurden
die Effekte des für die fs-Nanochirurgie verwendeten Low-Density-Plasma-Regimes auf
subzellulärer Ebene charakterisiert.
Im folgenden Kapitel 2 wird zunächst in den Aufbau tierischer Zellen und die arbeitsrele-
vanten zellulären Prozesse eingeführt. Im Anschluss werden die Eigenschaften biologischen
Gewebes und die Kollagen-Quervernetzung dargestellt.
Kapitel 3 vermittelt den aktuellen Stand der Forschung im Bereich der Propagation
ultrakurzer Laserpulse in biologischen Medien. Insbesondere werden die grundlegenden
Mechanismen der MPM und fs-Nanochirurgie erläutert.
In Kapitel 4 wird der experimentelle Aufbau zur MPM-gesteuerten Nanochirurgie ausführ-
lich beschrieben. Zur Charakterisierung des Systems werden dessen wichtigste Parameter
bestimmt und mit theoretischen Berechnungen sowie Simulationen verglichen.
Die experimentellen Ergebnisse zur Charakterisierung der Effekte im Low-Density-Plasma-
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Regime werden in Kapitel 5 dargestellt. In diesem Zusammenhang werden die Mechanismen
der Photobleichung sowie der intrazellulären Dissektion aufgeklärt und voneinander abge-
grenzt. Ferner wird die Notwendigkeit einer Membranperforation für die Laser-induzierte
Fusion anhand unterschiedlicher Zelltypen evaluiert.
Kapitel 6 beinhaltet experimentelle Studien zur MPM-gesteuerten Laser-Enukleation
und zur Zweiphotonen-induzierten Kollagen-Quervernetzung. Das Potential dieser neuen
Applikationen in der regenerativen Medizin wird im Säugetiermodell untersucht.
Abschließend erfolgen in Kapitel 7 eine Diskussion der in dieser Arbeit erzielten Ergebnisse
sowie ein Ausblick auf zukünftige Arbeiten, vor allem hinsichtlich der Automatisierung und
Effizienzsteigerung der entwickelten Applikationen.
2. Grundlagen der Zytologie und
Struktur des biologischen Gewebes
Im Laufe der Evolution haben sich zwei grundlegend verschiedene Lebensformen entwickelt,
die sich in der Struktur ihrer Zellen stark unterscheiden. Prokaryoten bestehen aus einfach
gebauten Zellen ohne abgegrenzten Zellkern und umfassen Bakterien sowie Archaeen. Euka-
ryoten hingegen besitzen einen komplexen zellulären Aufbau mit einer hohen Diversität an
intrazellulären Kompartimenten. Zu den Eukaryoten gehören Protisten, Fungi, Pflanzen und
Tiere [Kar10]. Die im Rahmen dieser Arbeit verwendeten Zellen und Gewebe stammen von
Säugetieren, so dass im Folgenden die tierische Zelle ausführlich beschrieben wird. Zuerst
wird deren grundlegender Aufbau mit den wichtigsten Bestandteilen und Mechanismen
erläutert. Danach werden die durch exogene und endogene Quellen verursachten Zellschädi-
gungen dargestellt. Abschließend wird die Struktur des biologischen Gewebes beschrieben
und Methoden zur Erhöhung der Gewebesteifigkeit aufgezeigt.
2.1. Tierische Zellen
Tierische Zellen haben einen Durchmesser von 10 bis 30 µm und sind von ihrer Umgebung
durch eine Zellmembran abgegrenzt, die eine selektiv permeable Barriere darstellt (siehe
Abschnitt 2.1.1) [Kar10]. Der Aufbau tierischer Zellen ist sehr komplex (siehe Abbildung 2.1).
Die genetische Information befindet sich im Zellkern, der vom Zytosol durch die Kernhülle
getrennt ist (siehe Abschnitt 2.1.2). Das Zytoskelett besteht aus Filamenten, die das
gesamte Zytoplasma durchkreuzen, und bildet zusammen mit vielen weiteren Proteinen ein
strukturgebendes, aber dennoch flexibles und variables Zellgerüst. Dies verleiht der Zelle
ihre Form sowie mechanische Stabilität und kontrolliert sowohl die Zellbewegung als auch
den intrazellulären Transport von Organellen [Alb08].
Innerhalb des Zytoplasmas befindet sich neben dem Zellkern eine Vielzahl Membran-
umschlossener Organellen. Die Proteinbiosynthese findet an den Ribosomen statt, die
sowohl im Zytoplasma als auch an der Membran des rauen endoplasmatischen Retikulums
lokalisiert sind. Im endoplasmatischen Retikulum wird zusätzlich ein Großteil der Lipide
hergestellt, die zusammen mit den Proteinen im Golgi-Apparat modifiziert und zu ihrem
Bestimmungsort transportiert werden [Kar10]. Die Mitochondrien wandeln die Energie
von Nährstoffmolekülen, unter anderem Zucker, durch Oxidation in Adenosintriphosphat
um, das einen universellen Energieträger in tierischen Zellen darstellt. Außerdem besitzen
Mitochondrien ihre eigene genetische Information und stimmen in ihrer Größe sowie Struktur
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Abbildung 2.1.: Tierische Zellen sind durch eine Zellmembran vom extrazellulären Raum
getrennt und beinhalten neben dem Zellkern mit der genetischen Information eine Vielzahl von
Zellkompartimenten [Kar10].
mit Bakterien überein. Daher wird heutzutage die Hypothese vertreten, dass Mitochondrien
aus der Symbiose eines Bakteriums mit dem Vorläufer einer tierischen Zelle hervorgegangen
sind („Endosymbiontentheorie”) [Alb08].
2.1.1. Zellmembran und -fusion
Die Zellmembran stellt eine undurchlässige Barriere für einen Großteil der wasserlöslichen
Moleküle dar und ist eine dynamische, fluide Struktur aus Lipiden sowie eingebetteten
Proteinen mit einer geringen Dicke von etwa 5 nm [Sin72, Kar10]. Die Lipide und Proteine
werden überwiegend durch nicht-kovalente Bindungen zusammengehalten und sind in der
Membranebene frei beweglich [Kor71]. Die drei am häufigsten vorkommenden Lipidarten
sind Cholesterin, Sphingolipide und Phospholipide, wobei letztere die höchste Konzentration
aufweisen [Kar10]. Phospholipide besitzen zwei hydrophobe Schwänze und einen hydrophilen
Kopf mit negativer Ladung. Folglich sind die Lipidmoleküle in wässrigen Medien in einer
durchgehenden Doppelschicht angeordnet, deren hydrophobe Komponenten jeweils nach
innen zeigen (siehe Abbildung 2.2). Die beiden Monoschichten der Zellmembran haben
jedoch eine unterschiedliche Lipidzusammensetzung. Glykolipide befinden sich ausschließlich
an der äußeren Seite und dienen dort als Rezeptoren für extrazelluläre Liganden [Kar10].
Negativ geladene Phosphatidylserine sind an der inneren Seite lokalisiert, so dass ein
deutlicher Ladungsunterschied zwischen den Monoschichten entsteht [Alb08].
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Abbildung 2.2.: Nach dem Flüssig-Mosaik-Modell der Zellmembran [Sin72] ist die Lipid-
Doppelschicht eine dynamische, fluide Struktur gerichteter Lipide und Proteine [Kar10].
Die hohe Flexibilität der Lipid-Doppelschicht ermöglicht eine Deformation der Zellmem-
bran während der Fortbewegung und Teilung der Zelle (siehe Abschnitt 2.1.3). Für den
Großteil der Membranfunktionen sind angelagerte Proteine verantwortlich, deren Zusam-
mensetzung vom Zelltyp abhängt. Integrale Proteine durchdringen die gesamte Membran
und dienen als Rezeptoren für die Bindung spezifischer Moleküle an der Membranoberfläche
sowie als Kanäle oder Transporter für Ionen und gelöste Substanzen [Kar10]. In tierischen
Zellen sind viele integrale Proteine glykolisiert. Diese befinden sich ausschließlich an der äu-
ßeren Membranseite, da die Zuckerreste (Oligosaccharide) im Lumen des endoplasmatischen
Retikulums hinzugefügt werden. Durch die Bindung von komplexen Proteinen oder Glyko-
proteinen an Oligosaccharide werden viele temporäre Zell-Zell-Adhäsionsvorgänge vermittelt,
unter anderem bei der Interaktion von Spermium und Oozyte [Alb08]. Periphere Proteine
sind durch schwache elektrostatische Bindungen mit der Zellmembran verknüpft und verlei-
hen ihr mechanische Stabilität. Zusätzlich regulieren diese die Übertragung transmembraner
Signale und bilden molekulare Anker für integrale Proteine [Kar10].
Die Zellfusion ist ein fundamentaler biologischer Prozess in der Entwicklung und Phy-
siologie multizellulärer Organismen. Beispielsweise fusionieren bei der Fertilisation die
Plasmamembranen von Spermium und Oozyte, nachdem das Spermium die Zona Pellucida
der Oozyte durchdrungen hat. Seit der Realisierung der induzierten Zellfusion durch die
Zugabe von Sendai-Viren in vitro hat sich diese Methode als nützliches Werkzeug für
die Analyse der Genexpression, die Kartographierung des Genoms, die Produktion von
Antikörpern und die Krebsimmuntherapie entwickelt [Che05]. Neben der Addition von Viren
wurden in den letzten Jahrzehnten auch chemische Substanzen [Ahk72], die elektrische
Stimulation [Zim82] und die Laserbestrahlung [Sch84] erfolgreich zur Zellfusion eingesetzt.
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Jedoch sind die dafür verantwortlichen Mechanismen auf molekularer Ebene bis heute nicht
vollständig aufgeklärt. Die am weitesten verbreitete Hypothese besagt, dass alle genannten
Methoden Aktivierungsenergie für eine Annäherung der beiden negativ geladenen, äußeren
Membranschichten bereitstellen (siehe Abbildung 2.3). Wenn diese Anziehungskraft größer
als die abstoßende Kraft zwischen den hydrophilen Schichten ist, bildet sich ein sogenannter
„Stiel” und die äußeren Membranschichten fusionieren. Zur Verringerung der daraus resultie-
renden hohen Zugspannung wird der Zwischenraum im Stiel reduziert, so dass die inneren
Membranschichten in engen Kontakt kommen und fusionieren. An dieser Stelle entsteht
eine Fusionspore, die einen Kanal für den Austausch von Zytoplasma bietet. Dieser Kanal
wird kontinuierlich verbreitert bis die Zellfusion abgeschlossen ist [Ogl05, Gon08].
Abbildung 2.3.: Die induzierte Zellfusion erfordert die Bereitstellung von Aktivierungsenergie
für die Annäherung und Fusion der äußeren Membranschichten. Nach der daraus folgenden
Stiel-Bildung fusionieren auch die inneren Membranschichten, so dass eine Fusionspore für den
Austausch von Zytoplasma entsteht (nach [Ogl05]).
2.1.2. Struktur der DNA im Zellkern
Der Zellkern nimmt ungefähr 10 % des gesamten Zellvolumens ein und ist vom Zytoplasma
durch die Kernhülle getrennt [Olm83]. Diese besteht aus zwei Zellmembranen, die parallel
angeordnet und ungefähr 10 bis 50 nm voneinander getrennt sind. Die Membranen stellen eine
Barriere dar und verhindern eine Diffusion von Ionen sowie Makromolekülen. Der aktive und
passive Austausch zwischen Zyto- und Nukleoplasma findet durch die Kernporenkomplexe
statt, welche die Kernhülle durchdringen und von denen eine durchschnittliche Säugetierzelle
mehrere Tausend enthält [Kar10].
Die genetische Information einer tierischen Zelle ist in der DNA kodiert, deren struktureller
Aufbau vonWatson und Crick anhand von Röntgenbeugungsdiagrammen entschlüsselt wurde
[Wat53]. Die DNA ist ein doppelsträngiges Kettenmolekül aus Nukleotiden, welche jeweils
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Abbildung 2.4.: Die doppelsträngige DNA besteht aus Nukleotiden, welche aus einem Zucker,
einer Phosphat-Gruppe und einer von vier organischen Basen zusammengesetzt sind, und ist in
Form einer Doppelhelix angeordnet [Alb08].
aus einem Zucker (Desoxyribose), einer Phosphat-Gruppe und einer von vier organischen
Basen (Adenin, Thymin, Cytosin und Guanin) zusammengesetzt sind (siehe Abbildung 2.4).
Dabei sind sowohl Adenin und Thymin als auch Cytosin und Guanin komplementär. Die
Nukleotide sind asymmetrisch aufgebaut und besitzen jeweils ein 3’-Ende (Zucker) sowie
ein 5’-Ende (Phosphat), welche ihnen eine chemische Polarität verleihen. Durch starke
kovalente Bindungen zwischen den Nukleotiden eines Strangs entsteht ein stabiles Zucker-
Phosphat-Rückgrat. Im Vergleich dazu sind die Wasserstoffbrückenbindungen zwischen
den gegenüberliegenden Strängen relativ schwach. Unter Energieaufwand ermöglicht dies
eine Trennung beider Stränge ohne eine Zerstörung des Zucker-Phosphat-Rückgrats, was
für die Zellteilung, DNA-Transkription und DNA-Reparaturmechanismen notwendig ist
(siehe Abschnitt 2.2.2). Durch die Verdrehung beider Stränge ist die DNA in Form einer
Doppelhelix mit einem Durchmesser von etwa 2 nm angeordnet [Kar10].
Das menschliche Genom enthält ungefähr 30000 bis 35000 Gene, besteht aber zu mehr
als 98 % aus nicht-kodierenden Sequenzen [Lan01]. Zur Proteinbiosynthese wird die ent-
sprechende Nukleotidsequenz der DNA in komplementäre Boten-Ribonukleinsäure (mRNA,
engl.: messenger ribonucleic acid) umgeschrieben („transkribiert”). Diese ist im Gegensatz
zur DNA einzelsträngig und enthält den Zucker Ribose anstatt Desoxyribose sowie die
Nukleinbase Uracil anstatt Thymin. An den Ribosomen wird die mRNA schließlich in die
Aminosäuresequenz des Proteins übersetzt („translatiert”) [Alb08].
Alle tierischen Lebewesen besitzen komplexe Mechanismen zur Kompaktierung der DNA
auf das Kernvolumen von etwa 10 bis 100 Femtolitern [Olm83]. Im Zellkern ist die DNA auf
einen Satz unterschiedlicher Chromosomen aufgeteilt. Durch die Anlagerung von Histonen
nimmt ein DNA-Molekül eine deutlich kompaktere Struktur an (siehe Abbildung 2.5). Diese
als Nukleosom bezeichnete erste Verpackungsstufe besteht aus acht Histonproteinen; je zwei
Moleküle der Histone H2A, H2B, H3, H4; und einem doppelsträngigen DNA-Abschnitt mit
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145 Nukleotiden. Das Histon-Oktamer bildet einen Proteinkern, um den das DNA-Molekül
ungefähr 1,7-mal gewunden ist [Bed98].
Die Nukleosomen sind durch „Linker-DNA” mit einer Länge von wenigen bis etwa 80 Nu-
kleotiden verbunden [Alb08]. Die Aneinanderreihung von Nukleosomen und Linker-DNA in
Form einer Perlenschnur wird durch die Anlagerung eines H1-Histons sowie nicht-Histon-
Proteinen weiter verdichtet. Die daraus entstehende 30 nm-Struktur wird als Chromatinfaser
bezeichnet. Die Verpackung der Chromatinfasern in sehr eng gewickelte Schleifen mit einer
Größe von einigen hundert Nanometern [Mar79] führt schließlich zu einer Kompaktierung
der DNA in einem kondensierten Metaphasechromosom um den Faktor 10000 [Kar10].
Abbildung 2.5.: Durch die Anlagerung von Histonen und nicht-Histon-Proteinen wird die
DNA in einem kondensierten Metaphasechromosom in mehreren Verpackungsstufen um den
Faktor 10000 komprimiert (nach [Alb08]).
2.1.3. Phasen und Regulation des Zellzyklus
Der Zellzyklus ist eine feste Abfolge makromolekularer Prozesse, die zur Zellteilung und
Produktion von zwei Tochterzellen mit identischer genetischer Information führen. In
tierischen Zellen ist der Zellzyklus in vier Phasen aufgeteilt und dauert abhängig von der
Spezies zwischen 90 Minuten und etwa 24 Stunden [Lod07] (siehe Abbildung 2.6a). In der
G1-Phase werden die Zellorganellen verdoppelt und mRNA sowie Proteine für die folgende
S-Phase hergestellt; dies resultiert in einer Zunahme des Zellvolumens. Die S-Phase umfasst
die Replikation der DNA und die Herstellung von Histonen, so dass jedes Chromosom
zwei identische Chromatide besitzt („Schwesterchromatide”). In der G2-Phase nimmt das
Zellvolumen durch die Proteinherstellung für die folgende M-Phase weiter zu. Sowohl die
G1-, S- als auch G2-Phase werden als Interphase zusammengefasst, deren zeitlicher Anteil
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Abbildung 2.6.: (a) Der Zellzyklus einer tierischen Zelle beinhaltet die G1-, S- und G2-
Phase, welche als Interphase zusammengefasst werden, sowie die M-Phase mit der Mitose und
Zytokinese. (b) Die Mitose wird in fünf Phasen aufgeteilt und resultiert in der Separation der
duplizierten Chromosomen in zwei Zellkerne (nach [Kar10]).
an der Gesamtdauer des Zellzyklus für Säugetierzellen ungefähr 95 % beträgt [Alb08].
Die M-Phase des Zellzyklus beinhaltet die Verteilung der duplizierten Chromosomen
auf zwei Zellkerne („Mitose”) und die Zellteilung in zwei Tochterzellen („Zytokinese”). In
menschlichen Zellen dauern die Mitose und Zytokinese zusammen etwa 30 Minuten [Lod07].
In der Prophase der Mitose kondensieren die Chromosomen und werden unter starker
Vergrößerung sichtbar (siehe Abbildung 2.6b). Des Weiteren wird die mitotische Spindel
zur Trennung der Chromosomen aufgebaut und die Kernhülle zerfällt. In der Prometaphase
lagern sich Mikrotubuli an die Chromosomen an und ziehen diese mit Motorproteinen
zur Äquatorialebene der Spindel. Die Ausrichtung der Chromosomen in einer Ebene, der
sogenannten Metaphasenplatte, wird in der Metaphase abgeschlossen. In der Anaphase
werden die Chromatide eines Chromosoms in zwei Gruppen getrennt und zu den entgegen
gesetzten Polen der Spindel gezogen. Durch die Dekondensation der Chromosomen und der
Bildung von Kernhüllen um beide Gruppen entstehen in der Telophase zwei neue Zellkerne.
Die Aufteilung des Zytoplasmas und seiner Bestandteile auf die beiden Tochterzellen mit
identischer genetischer Information beendet die M-Phase [Kar10].
Katastrophale genetische Defekte können auftreten, wenn die Zelle in die nächste Phase
des Zellzyklus übergeht bevor die vorherige Phase vollständig abgeschlossen ist [Har89]. Zur
Minimierung dieser Defekte existieren an unterschiedlichen Punkten während des Zellzyklus
Kontrollmechanismen, die Schädigungen am Genom (siehe Abschnitt 2.2.1), eine fehlerhafte
DNA-Replikation, eine unvollständige Anlagerung der Chromosomen an die mitotische
Spindel und eine unvollständige Separation der duplizierten Chromosomen detektieren
[Lod07]. Bei Aktivierung eines Kontrollpunkts wird der Zellzyklus temporär unterbrochen
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und diese Zeit zur Fehlerbehebung genutzt. Dies ist besonders bei komplexen tierischen
Lebewesen von entscheidender Bedeutung, da eine Zellteilung mit genetischen Defekten zur
Entstehung einer Krebszelle führen kann [Kar10]. Wenn die Fehler nicht vollständig behoben
werden können, leitet das Kontrollsystem mit Effektorproteinen entweder den program-
mierten Zelltod („Apoptose”) oder den Übergang in einen permanenten Zellzyklusarrest
(„Seneszenz”) ein [Zho00, Pie02, Nii06].
Die Apoptose ist ein streng regulierter, zellulärer Mechanismus zur kontrollierten Entfer-
nung geschädigter Zellen und wird von charakteristischen Änderungen in der Morphologie
begleitet. Die Zelle schrumpft und verdichtet sich, das Zytoskelett bricht zusammen, die
Kernhülle zerfällt und die DNA wird in Stücke zerlegt [Alb08]. Durch Veränderungen an der
Oberfläche der Plasmamembran wird die apoptotische Zelle von Makrophagen erkannt und
vollständig abgebaut. Im Gegensatz zur Apoptose beinhaltet die sogenannte Nekrose als
Reaktion auf eine akute Zellschädigung ein Anschwellen des Zytoplasmas und der mitochon-
drialen Matrix bis die Plasmamembran reißt. Durch die Verteilung der Zellbestandteile in
den extrazellulären Raum ist die Entstehung schädlicher Entzündungsreaktionen in der
unmittelbaren Umgebung möglich [Kro98].
2.2. Zellschädigungen
Für das Überleben der Zelle ist die Aufrechterhaltung des zellulären Gleichgewichts („Ho-
möostase”) notwendig [Yu94]. Dies umfasst unter anderem die Integrität des Genoms, den
pH-Wert, die Temperatur und die Ionenkonzentrationen. Unter physiologischen Bedingungen
werden diese Faktoren durch interne und externe Quellen modifiziert [Som00, Val07]. Da
Mutationen und Veränderungen im Erbgut die größte Bedrohung für die Vitalität der Zellen
darstellen [War88], werden im Folgenden DNA-Schäden sowie ihre Reparaturmechanismen
näher beschrieben. Dabei wird wegen seines hohen Schädigungspotentials insbesondere auf
den Doppelstrangbruch eingegangen.
2.2.1. DNA-Schäden
DNA-Schäden können durch endogene und exogene Quellen verursacht werden [Som00,
Val07]. Der im Rahmen dieser Arbeit verwendete Femtosekundenlaser (siehe Abschnitt 4.1.1)
im nahen Infrarot (NIR) induziert DNA-Schäden entweder durch direkten Energietransfer
oder die Erzeugung freier Radikale [Hut85, War88, Bou00, Vog05].
Die Multiphotonenabsorption (siehe Abschnitt 3.1.1) von DNA-Molekülen führt zur
Entstehung von Photoprodukten und Zyklobutan-Pyrimidin-Dimeren [Sin02]. Letztere
bezeichnen die Entstehung kovalenter Bindungen zwischen benachbarten Thymin- und
Cytosin-Basen. Bei Anregung des Zuckers eines Nukleotids über dessen Ionisationspotential
wird ein Zuckerradikal produziert, das durch eine Reaktion mit Sauerstoff Strangbrüche
induziert, welche über ein erhebliches mutagenes Potential verfügen [Lea96, Mar06, Kon09].
Durch die Addition von Photosensitizern wird die Ausbeute dieser Produkte signifikant
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erhöht [Din07, Wil07]. Ursächlich hierfür ist der große Absorptions-Wirkungsquerschnitt
der Photosensitizer, die mit hoher Effizienz die absorbierte Energie zum benachbarten
DNA-Molekül transferieren [Aru98].
Ionisationsprozesse in biologischen Materialien haben die Erzeugung freier Sauerstoff-
Radikale zur Folge (siehe Abschnitt 3.3.1). Diese sind freie Moleküle mit einem oder mehreren
ungepaarten Elektronen und bilden eine Untergruppe der ROS. Zu den freien Radikalen
gehören unter anderem das Hydroxyl-Radikal (OH•) und das Superoxid. Übersteigt die
Konzentration der erzeugten ROS die intrazellulären Mechanismen zu deren Neutralisierung,
wird dieser Zustand als oxidativer Stress bezeichnet [Hal92].
Das Superoxid hat eine geringe Reaktionsrate mit der DNA und ist somit nur für einen
sehr kleinen Teil der induzierten DNA-Schäden verantwortlich. Indes reagiert das Hydroxyl-
Radikal mit diffusionsbegrenzten Raten sehr effizient mit der DNA und ihren Komponenten,
wobei die Reaktionsraten mit freien Nukleotiden deutlich höher als mit der Doppelhelix
sind. Dies ist auf die sehr stabilen kovalenten Bindungen zwischen den Nukleotiden in der
Doppelhelix und die damit verbundene deutlich geringere Anzahl möglicher Reaktionsstellen
zurückzuführen [Hut85].
Durch die Reaktion eines Hydroxyl-Radikals mit dem Zucker eines Nukleotids kann ein
Wasserstoffatom extrahiert werden. Die entstehenden Zuckerradikale reagieren irreversibel
mit gelöstem Sauerstoff [Son81], was entweder in einem Strangbruch oder in der Ablösung
einer unbeschädigten Nukleinbase resultiert. Zudem reagieren Hydroxyl-Radikale sehr
effizient mit den Nukleinbasen, sowohl mit den Purinen (Adenin und Guanin) als auch mit
den Pyrimidinen (Cytosin und Thymin). Dabei wird entweder ein Wasserstoffatom extrahiert
oder ein Hydroxyl-Radikal angelagert [Hut85]. Die chemisch modifizierten Nukleinbasen sind
freie Radikale und bilden nach einer weiteren Reaktion mit Sauerstoff stabile Endprodukte
[Ora85]. Wenn in unmittelbarer Umgebung des DNA-Radikals durch die Reaktion eines
Proteins mit OH• ein Proteinradikal vorliegt, können zudem DNA-Protein-Quervernetzungen
entstehen [Aru98].
Zelluläre Antioxidantien wie Glutathion oder Ascorbinsäure können die durch freie
Radikale-induzierten Modifikationen der DNA-Moleküle effizient verringern, indem diese
mit den Zucker- oder Nukleinbasen-Radikalen vor deren Wechselwirkung mit gelöstem
Sauerstoff reagieren. Dadurch werden die DNA-Radikale neutralisiert und die Entstehung
von DNA-Schäden verhindert [Yu94, Lea96].
2.2.2. Doppelstrangbrüche
Zur Erhaltung der Integrität des Genoms ist eine Reparatur der Strangbrüche von essentiel-
ler Bedeutung. Diese werden in Einzelstrang- und Doppelstrangbrüche (DSB) unterteilt.
Einzelstrangbrüche werden durch die Reaktion von Zuckerradikalen mit gelöstem Sauerstoff
induziert (siehe Abschnitt 2.2.1) und haben eine lokale Denaturierung in der unmittelba-
ren Umgebung zur Folge. Dadurch wird der protektive Effekt der Doppelhelix gegenüber
freien Radikalen verringert [Lea96]. Bei einem geringen Nukleotidabstand zwischen Brü-
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chen in gegenüberliegenden Strängen entsteht ein DSB, der das Chromosom trennt und
bei ausbleibender Reparatur zum Zelltod führt [Fri03]. Zur Reparatur von DSB existie-
ren zwei verschiedene Mechanismen: das Nicht-homologe „Endjoining” und die Homologe
Rekombination [Kob08].
Beim Nicht-homologen Endjoining binden Proteinkomplexe an die Enden des DSB und
führen diese wieder zusammen (siehe Abbildung 2.7). Im Anschluss werden die gebrochenen
Strangenden durch Nukleasen abgebaut und von DNA-Ligasen verknüpft [Kar10]. Dadurch
entsteht ein Verlust von Nukleotiden an der Verbindungsstelle, der eine Veränderung
des Genoms zur Folge hat. Jedoch codiert nur ein sehr geringer Teil des Genoms für
Proteine, so dass die Wahrscheinlichkeit für eine Genmutation gering ist [Alb08]. Trotzdem
wird vermutet, dass dieser fehlerbehaftete Reparaturmechanismus für einen Großteil der
karzinogenen Effekte exogener Quellen verantwortlich ist [Lod07].
Abbildung 2.7.: DSB werden entweder durch Nicht-homologes Endjoining oder Homologe
Rekombination repariert. Beim Nicht-homologen Endjoining führt die Verknüpfung der gebro-
chenen Strangenden ohne vorherige Korrektur zur Veränderung des Genoms. Für die Homologe
Rekombination wird die identische Sequenz des Schwesterchromatids (blau) zur vollständigen
Reparatur der geschädigten DNA verwendet (nach [Alb08]).
Die Homologe Rekombination benötigt die Anwesenheit von zwei genetisch identischen
Chromatiden, so dass dieser Prozess im Gegensatz zum Nicht-homologen Endjoining nur
während und kurz nach der DNA-Replikation stattfinden kann (siehe Abschnitt 2.1.3). Durch
die DSB-Induktion in einem Chromatid werden eine Vielzahl von Exonukleasen aktiviert,
die an der Bruchstelle einsträngige 3’-Enden produzieren. Das Rad51-Kernprotein sucht
die zum geschädigten Bereich identische (homologe) DNA-Sequenz im Schwesterchromatid
und trennt dessen Stränge. Nach der Verbindung des geschädigten, einsträngigen 3’-Endes
mit dem komplementären Strang des Schwesterchromatids werden die fehlenden Basen
durch DNA-Polymerasen ersetzt. Anschließend wird das reparierte 3’-Ende wieder mit
dem ursprünglichen Einzelstrang verbunden. Eventuell verbleibende Lücken in der Sequenz
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werden durch DNA-Polymerasen und -Ligasen aufgefüllt [Lod07].
Die Reparaturmechanismen werden durch eine Abfolge verschiedener Prozesse reguliert.
Zuerst erkennt ein Sensorprotein, wahrscheinlich die Serin-Proteinkinase ATM, den indu-
zierten DSB. Danach phosphoryliert ATM diverse Mediatorproteine, unter anderem das
Histon H2AX zu γ-H2AX und den Tumorsuppressor p53. Die phosphorylierten Media-
torproteine aktivieren den Kontrollpunkt des Zellzyklus (siehe Abschnitt 2.1.3) und die
Reparaturmechanismen [Kob08]. Ferner bilden diese nukleäre Foki, die einen Durchmesser
im Nanometerbereich haben und mit der Position der DSB sowie der Reparaturproteine
übereinstimmen [Wal03, Bra05, GG07].
2.3. Biologisches Gewebe
Biologisches Gewebe wird bei Wirbeltieren in vier Hauptkategorien eingeteilt: Epithelgewebe,
Muskelgewebe, Nervengewebe und Bindegewebe [Cam07b]. Epithelgewebe besteht aus ein-
oder mehrlagigen Zellschichten, bedeckt die Organ- sowie Körperoberflächen und kleidet die
Körperhöhlen aus. Durch die hohe Packdichte der Zellen dient Epithelgewebe als Barriere
gegen mechanische Verletzungen, Pathogene und Flüssigkeitsverlust. Muskelgewebe ist für
nahezu alle Arten der Körperbewegung verantwortlich und verbraucht dadurch den Großteil
der im Körper produzierten Energie. Alle Muskelzellen enthalten einen hohen Anteil an
Aktin- und Myosinfilamenten, die zusammen eine Kontraktion des Muskels ermöglichen.
Die Funktionen des Nervengewebes sind die Reizdetektion und die Signaltransmission von
einem Körperteil zum anderen, welche durch die Weiterleitung von Aktionspotentialen
entlang der Fortsätze der Nervenzellen („Axone”) erreicht wird [Cam07b].
Bindegewebe verbindet und unterstützt die restlichen Gewebe sowie Organe innerhalb des
Körpers und beinhaltet eine im Vergleich zu den anderen Gewebetypen geringere Zelldichte
in einer extrazellulären Matrix. Letztere besteht aus einem Fasernetzwerk, eingebettet in eine
stark hydratisierte, Gel-ähnliche Stützstruktur aus Makromolekülen, die von den Zellen des
Bindegewebes („Fibroblasten”) synthetisiert werden. Die Hauptklassen der Makromoleküle
sind Proteoglykane und faserförmige Proteine wie das Kollagen, Elastin und Laminin, wobei
deren relative Mengen sowie ihre Organisation zur Gesamtmatrix vom Gewebetyp abhängen.
Während Kollagenfasern die extrazelluläre Matrix verstärken und strukturieren, verleiht
Elastin ihr die notwendige Elastizität. Die Gel-ähnliche Stützstruktur hält der Druckkraft
auf die Matrix stand, ermöglicht aber gleichzeitig einen schnellen Austausch von Nährstoffen,
Metaboliten sowie Hormonen zwischen dem Blut und den Gewebezellen, die durch Integrine
an der extrazellulären Matrix verankert sind [Alb08, Kar10].
Das im Rahmen dieser Arbeit verwendete artifizielle Herzmuskelgewebe ist ein kolla-
genhaltiges Bindegewebe aus Fibroblasten mit einer Kardiomyozyten-Population (siehe
Anhang A.4). Daher werden im Folgenden die Eigenschaften von Kollagengewebe beschrie-
ben. Anschließend wird die induzierte Kollagen-Quervernetzung als effiziente Methode zur
Erhöhung der Gewebesteifigkeit dargestellt.
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Abbildung 2.8.: Kollagen-Moleküle bilden eine Tripelhelix aus Polypeptidketten und aggregie-
ren zu Fibrillen mit intermolekularen Quervernetzungen. Durch die Ansammlung von Fibrillen
entstehen Kollagenfasern mit einem Durchmesser zwischen 1 und 4 µm (nach [Fra08]).
2.3.1. Kollagengewebe
Kollagengewebe enthält auf der Basis des Trockengewichts ungefähr 75 bis 90 % Kollagen
[Li06], das hauptsächlich von Fibroblasten, aber auch von glatten Muskel- und Epithelzellen
synthetisiert wird. Insgesamt wurden bis heute 27 unterschiedliche Typen des menschlichen
Kollagens identifiziert. Obwohl jeder Kollagentyp auf einen bestimmten Ort innerhalb des
Körpers beschränkt ist, befinden sich in der gleichen extrazellulären Matrix im Allgemeinen
zwei oder mehrere Typen [Kar10].
Kollagen Typ I ist der am häufigsten vorkommende Kollagentyp und bildet den wich-
tigsten Bestandteil der Knochen sowie der Haut, Bänder und Sehnen [Li06]. Ein Kollagen
Typ I-Molekül („Tropokollagen”) besteht aus drei schraubenförmigen Polypeptidketten, die
ineinander verflochten sind und somit eine Tripelhelix um die zentrale Molekülachse bilden
(siehe Abbildung 2.8). Während zwei Polypeptidketten identisch sind und aus 1056 Amino-
säuren bestehen, beinhaltet die dritte Kette nur 1029 Aminosäuren [Mil84]. Tropokollagen
hat ein Molekulargewicht von 283 kDa bei einem Durchmesser von 1,5 nm und einer Länge
von 280 nm [Li06].
Kollagenmoleküle aggregieren zu Fibrillen mit einem vom Gewebetyp und -alter ab-
hängigen Durchmesser zwischen 50 und 300 nm. Dabei haben zwei benachbarte Moleküle
einen Abstand von ungefähr 0,15 nm und sind um etwa 65 nm gegeneinander verschoben
[Kat73, Li06]. Die Fibrillen werden durch intermolekulare Quervernetzungen („Crosslinks”)
zwischen den Lysin- und Hydroxyllysin-Residuen des Kollagens verstärkt. Die Anzahl der
Quervernetzungen nimmt mit dem Alter stetig zu und ist vermutlich für die abnehmende
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Abbildung 2.9.: Das Spannungs-Dehnungs-Diagramm von Kollagengewebe ist in drei Regionen
unterteilt. Die Kollagenfasern werden in der Toe-Region geglättet und in der linearen Region
nach dem Hookeschen Gesetz gedehnt. In der Defekt-Region tritt ein mechanisches Versagen
des Kollagengewebes auf (nach [Fra08]).
Elastizität der Haut verantwortlich [Kar10]. Im Allgemeinen aggregieren Kollagenfibrillen
zu noch größeren Bündeln mit einem Durchmesser im Bereich von 1 bis 4 µm [Li06], die
unter einem Lichtmikroskop als Kollagenfasern sichtbar sind.
Unter den vielen Komponenten der extrazellulären Matrix bestimmt überwiegend die
dreidimensionale Organisation der Kollagenmoleküle die mechanischen Eigenschaften der
Matrix. Beispielsweise sind die Kollagenfasern in Sehnen parallel zur Richtung der Zugkräfte
angeordnet, um den während der Muskelkontraktion wirkenden hohen Kräften zu wider-
stehen. Dahingegen verleiht die willkürliche Faserausrichtung der Haut ihre notwendige
Elastizität unter mechanischer Spannung. In der Kornea sind die Fasern benachbarter
Ebenen senkrecht zueinander ausgerichtet. Diese Struktur besitzt eine hohe mechanische
Stabilität und gewährleistet eine hohe Transparenz der Kornea [Kar10].
Das Spannungs-Dehnungs-Diagramm (siehe Anhang D) von Kollagengewebe mit parallel
angeordneten Fasern weist ein für bioviskoelastische Festkörper typisches nichtlineares
Verhalten auf (siehe Abbildung 2.9) [Fun93]. In der sogenannten „Toe”-Region wird die
makroskopische Kräuselung der Kollagenmoleküle aufgehoben, so dass die Fibrillenbündel
in Zugrichtung geglättet und ausgerichtet werden. Dadurch ist das Elastizitätsmodul relativ
gering, steigt aber mit zunehmender Ausrichtung kontinuierlich an. Die Länge dieser Region
hängt sowohl vom Gewebetyp, von der Vorspannung als auch vom experimentellen Protokoll
zur Gewebehalterung ab [Fra08]. In der linearen Region werden die geglätteten Fasern
entlang der Zugrichtung gedehnt und die mechanische Spannung ist nach dem Hookeschen
Gesetz proportional zur Dehnung. Das entsprechende Elastizitätsmodul wird „Youngsches
Modul” genannt und beträgt für Kollagenfasern etwa 1 GPa [Li06, Par07]. In der Defekt-
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Region flacht das Elastizitätsmodul bis zum mechanischen Versagen des Gewebes an der
Zugfestigkeitsgrenze wieder ab. Ursächlich hierfür ist vermutlich eine zunehmende Zerstörung
der chemischen Verbindungen innerhalb des Kollagennetzwerkes [Fra08].
Die mechanischen Eigenschaften des Kollagengewebes hängen entscheidend von der Er-
zeugung intermolekularer Quervernetzungen zwischen den Kollagenmolekülen ab, die ein
Gleiten der Fasern unter mechanischer Zugspannung verhindern. In den meisten industriellen
und medizinischen Anwendungen ist die Anzahl der natürlichen Quervernetzungen jedoch zu
gering. Daher wurden in den letzten Jahren viele Methoden entwickelt, um die Gewebestei-
figkeit durch die Induktion von Quervernetzungen weiter zu erhöhen und die mechanischen
Eigenschaften zu modifizieren sowie zu kontrollieren. Im Spannungs-Dehnungs-Diagramm
führen die induzierten Quervernetzungen zu einer Verkürzung der Toe-Region sowie einer
Erhöhung des Youngschen Moduls und der Zugfestigkeitsgrenze [Fra08].
Für die chemisch-induzierte Kollagen-Quervernetzung werden überwiegend Aldehydreak-
tionen oder die UV-A-Bestrahlung von Photosensitizern verwendet [Fra08]. Aldehydmoleküle
bilden stabile kovalente Bindungen mit den Lysin- oder Hydroxyllysin-Residuen des Kolla-
gens. Durch weitere chemische Reaktionen dieser Produkte mit Kollagenmolekülen entstehen
stabile Quervernetzungen [Dam95]. Die UV-A-Bestrahlung des Photosensitizers Riboflavin
führt zur Besetzung des Triplett-Zustands (siehe Abschnitt 3.1.1) mit einem folgenden
Energietransfer zum gelösten Sauerstoff. Der dadurch entstehende Singulett-Sauerstoff
reagiert mit Kollagenmolekülen zu einem hochreaktiven Zwischenprodukt, das zusammen
mit endogenen Karbonylen die Bildung intermolekularer Quervernetzungen katalysiert
[DR02, McC10].
3. Wechselwirkung ultrakurzer
Laserpulse mit biologischen Medien
Die wesentlichen Wechselwirkungs-Mechanismen bei der Propagation von Laserstrahlung
in biologischen Medien sind Streuung und Absorption, deren Verhältnis durch die opti-
schen Eigenschaften des Mediums bei der eingestrahlten Wellenlänge bestimmt wird. Zur
Beschreibung der Abschwächung von Laserstrahlung wird im Allgemeinen die mittlere freie
Transportweglänge (LTMFP, engl.: transport mean free path) [Nie04, Ntz10]
LTMFP =
1
α+ α,s
(3.1)
mit dem Gesamt-Absorptionskoeffizienten α aller endogenen Absorber und dem reduzierten
Streukoeffizienten α,s verwendet, der multiple Streuvorgänge berücksichtigt. Bei der MPM
entspricht die maximal erreichbare Eindringtiefe einfallender Photonen ungefähr der Hälfte
von LTMFP [Ntz10].
Die Absorption in biologischem Gewebe lässt sich in guter Näherung durch die vier
Hauptabsorber beschreiben: Wasser, Proteine, Hämoglobin und Melanin [Bou86, Nie04].
Im NIR-Bereich zwischen 0,6 und 1,1 µm ist die Summe der vier Absorptions- sowie des
Streukoeffizienten minimal. Durch die daraus resultierende, gewebeabhängige Eindringtiefe
bis zu einigen Millimetern wird dieser Bereich auch als diagnostisches Fenster bezeichnet
[Koe00].
Ziel dieser Arbeit war die Anwendung ultrakurzer Laserpulse zur Bildgebung sowie
Manipulation von Zellen und Gewebe im Bereich der regenerativen Medizin. Die dabei
verwendeten Techniken waren die MPM für die Visualisierung biologischer Strukturen und
zellulärer Prozesse sowie die fs-Nanochirurgie für die Dissektion von biologischem Material.
Folglich werden in diesem Kapitel die physikalisch-chemischen Grundlagen der MPM und
fs-Nanochirurgie ausführlich beschrieben.
3.1. Multiphotonenmikroskopie (MPM)
Die MPM basiert auf der Multiphotonenanregung von Fluorophoren in biologischen Medien
und einer nachfolgenden Detektion der von den Fluorophoren emittierten Photonen. In
diesem Abschnitt werden daher zunächst die Grundlagen der Multiphotonenanregung
dargestellt und die Laser-induzierte, irreversible Zerstörung von Fluorophoren beschrieben.
Anschließend wird die experimentelle Umsetzung der MPM erläutert und ein Vergleich zur
konfokalen Mikroskopie gezogen.
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3.1.1. Multiphotonenanregung
Die Multiphotonenanregung von Molekülen ist ein nichtlinearer optischer Prozess [Boy08].
Durch die quasi-simultane Absorption mehrerer (N) Photonen innerhalb von etwa 10−16 s
wird ein Molekül vom Grundzustand S0 in einen höheren Zustand S1 angeregt [Zip03b].
Quantenmechanisch betrachtet regen die ersten (N -1) Photonen das Molekül in virtuelle
Zwischenzustände an; erst die Absorption des letzten Photons überführt das Molekül
schließlich in den nächsthöheren elektronischen Zustand (siehe Abbildung 3.1). Dabei
müssen alle am Prozess beteiligten Photonen nicht die gleiche Energie besitzen [Den06].
Abbildung 3.1.: Die Anregung eines Moleküls vom Grundzustand S0 in den nächsthöheren
elektronischen Zustand S1 kann durch eine Ein- oder Multiphotonenabsorption erfolgen. Nach
einer strahlungslosen Relaxation (interne Konversion) kehrt das Molekül durch die Emission
eines Fluoreszenzphotons wieder in den Grundzustand zurück. Alternativ ist ein Übergang in
den Triplett-Zustand T1 („Intersystem-Crossing”) mit anschließender Emission eines Phospho-
reszenzphotons möglich.
Während eines Laserpulses ist die Wahrscheinlichkeit pN für die N -Photonen-Absorption
eines Fluorophors im Zentrum des fokalen Volumens gegeben durch [Koe99c, Den06]:
pN = σN
g(N)
τN−1fN
(
Iλ
hc
)N
= σN
g(N)
τN−1fN
(
Ppi(NA)2
hcλ
)N
. (3.2)
Dabei entspricht σN dem N -Photonen-Absorptionsquerschnitt des Fluorophors, I bzw. P
der zeitlich gemittelten Intensität bzw. Leistung, τ und f der Pulsdauer bzw. Repetitionsrate,
λ und c der Wellenlänge bzw. Lichtgeschwindigkeit, NA der numerischen Apertur der fokus-
sierenden Optik und g(N) einem dimensionslosen von der Pulsform abhängigen Faktor. Mit
Pulsdauern im Femtosekundenbereich kann jeder Fluorophor pro Puls nur einmal angeregt
werden, da dessen Fluoreszenzlebensdauer im Allgemeinen im Nanosekundenbereich liegt
[Den06]. Folglich ist Gleichung (3.2) nur gültig, solange die Absorptionswahrscheinlichkeit
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pN deutlich kleiner als Eins ist und keine Sättigungseffekte auftreten. Auf Grund der Ab-
hängigkeit von der N -ten Ordnung der Intensität ist die Multiphotonenabsorption auf den
Bereich hoher Intensitäten (≈ 106 bis 109 Wcm2 ) im fokalen Volumen beschränkt [Koe00]. Im
Vergleich zur konfokalen Mikroskopie ergeben sich dadurch mehrere entscheidende Vorteile
(siehe Abschnitt 3.1.5).
3.1.2. Photobleichung
Die Photobleichung ist ein dynamischer Prozess, in dem ein Fluorophor eine photoinduzierte,
chemische Modifikation erfährt und seine Fluoreszenzfähigkeit irreversibel verliert. Die
Wahrscheinlichkeit dieses Prozesses hängt sowohl von der Bestrahlungsintensität als auch
von der molekularen Struktur des Fluorophors sowie seiner chemischen Umgebung ab
[Son95, Paw06]. Der Abfall der Fluoreszenzintensität über die Zeit für N0 bestrahlte
Fluorophore wird durch eine multi-exponentielle Funktion beschrieben [Hir76]
N(t) = N0
n∑
i=1
Ai exp(−kit) , (3.3)
die von den Vorfaktoren Ai und den Photobleichungsraten ki der einzelnen zur Bleichung
führenden n Prozesse abhängt (siehe Abbildung 3.2).
Abbildung 3.2.: Bei (a) gepulster Anregung wird der (b) Abfall der Fluoreszenzintensität
über die Zeit (Photobleichung) durch eine multi-exponentielle Funktion (gestrichelte Linie)
beschrieben (nach [Son95]).
In der konfokalen Mikroskopie ist die Photobleichungsrate proportional zur eingestrahlten
Intensität und wird entscheidend von der Sauerstoffkonzentration im Medium sowie dem
Anteil der Fluorophore im Triplett-Zustand beeinflusst [Son95, Son96, Pat00, Dit01]. Folg-
lich ist die Reaktion eines Fluorophors im Triplett-Zustand mit molekularem Sauerstoff der
dominante Pfad zur Photobleichung. Dies resultiert in der Bildung von nicht-fluoreszenten
Fluorophorradikalen sowie Singulett-Sauerstoff [Son95], der durch nachfolgende chemi-
sche Reaktionen zur Entstehung freier Radikale [Paw06] und damit zur Schädigung von
Biomolekülen beiträgt (siehe Abschnitt 2.2.1).
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In Bezug auf die Zweiphotonenmikroskopie (2PM) wurde experimentell gezeigt, dass
die Anzahl der emittierten Photonen bis zur Photobleichung eines Fluorophors im fokalen
Volumen signifikant geringer als in der konfokalen Mikroskopie ist [San97, Son99, Dit01].
Zusätzlich hängt sowohl die Photobleichungs- als auch Phototoxizitätsrate im Allgemeinen
stärker als quadratisch von der Laserintensität ab („Photobleichung höherer Ordnung”)
[Koe99c, Pat00, Hop01, Che02, Egg05]. Da keine signifikante Triplett-Besetzung der Fluo-
rophore bei der Photobleichung höherer Ordnung auftritt, sind im Vergleich zur konfokalen
Mikroskopie andere Prozesse von entscheidender Bedeutung [Dit01].
Im Photobleichungsmodell von Eggeling et al. für die MPM werden auf Grund des ver-
nachlässigbaren Einflusses der Triplett-Zustände nur die Singulett-Zustände berücksichtigt
[Egg05]. Die Multiphotonenabsorption aus dem Grundzustand S0 in den ersten angeregten
elektronischen Singulett-Zustand S1 erfolgt mit der Rate k01 (siehe Abbildung 3.3). Aus
diesem Zustand kann der Fluorophor entweder strahlungslos (krel) bzw. durch Emission
eines Fluoreszenzphotons (kfl) in den Grundzustand zurückkehren oder durch sequentielle
Einphotonenabsorptionen in noch höhere Singulett-Zustände SN mit den Raten k1N und
kNN angeregt werden. Zusätzlich besteht die Möglichkeit, dass ein Elektron-Kation-Paar
entsteht („Photolyse”), welches entweder zu einem angeregten Fluorophor rekombiniert
oder in ein freies (hydratisiertes) Elektron sowie ein kationisches Fluorophorradikal zerfällt
[Egg05]. In polaren Lösungsmitteln wie beispielsweise Wasser ist letzteres sehr instabil
[Reu96, Egg98] und führt mit der Rate kbS1 zur Photobleichung. Analog erfolgt aus dem
hoch-angeregten Zustand SN die Bildung eines Elektron-Kation-Paares, was mit der Ra-
te kbSN in einer Photobleichung des Fluorophors resultiert [Egg05]. Die erzeugten freien
Elektronen und kationischen Fluorophorradikale sind potentielle Reaktionspartner für die
chemische Umgebung. Freie Elektronen können zur Entstehung freier Radikale [Nik83] und
damit zur Schädigung von Biomolekülen führen (siehe Abschnitt 2.2.1).
Bei sehr hohen Intensitäten folgt der Multiphotonenanregung vom Grundzustand S0
in den nächsthöheren, elektronischen Zustand S1 unmittelbar die Einphotonenanregung
in SN. Dieser Sättigungseffekt tritt auch bei der Einphotonenanregung von SN in noch höher
angeregte Zustände auf, jedoch nicht beim Übergang von S0 in S1 [Dia05, Egg05]. Ursächlich
hierfür ist der größere Wirkungsquerschnitt und die damit verbundene höhere Wahrschein-
lichkeit für die Ein- im Vergleich zur Multiphotonenabsorption (siehe Gleichung (3.2))
[Xu96].
Die gesamte Photobleichungsrate k bei der MPM berechnet sich zu [Egg05]
k = kbS1 + kbSN =
m∑
i=0
BiP
NPB,i =
m∑
i=0
BiP
O+Ui (3.4)
mit den Vorfaktoren Bi sowie den Photobleichungsordnungen NPB,i als jeweilige Summe der
Photonenordnung O für die Anregung von S0 in S1 und der Anzahl ungesättigter Übergän-
ge Ui. Findet keine sequentielle Einphotonenabsorption statt oder sind alle Übergange von
S1 in höher angeregte Zustände gesättigt, folgt m = 0 und die Photobleichungsrate hängt
analog zur Fluoreszenzintensität von der O-ten Ordnung der mittleren Laserleistung P ab.
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Abbildung 3.3.: Im Photobleichungsmodell nach Eggeling et al. erfolgt eine Bleichung aus
den angeregten Singulett-Zuständen durch die Bildung eines Elektron-Kation-Paares, das in
ein freies Elektron und ein kationisches Fluorophorradikal zerfällt [Egg05]. Dabei werden
die einzelnen Übergangsraten mit k bezeichnet; beispielsweise entspricht k01 der Rate der
Multiphotonenanregung.
3.1.3. Zweiphotonenmikroskopie (2PM)
Seit der ersten Demonstration von Denk et al. im Jahr 1990 hat sich die 2PM als Stan-
dard für die MPM biologischer Proben etabliert [Den90, Koe00]. Zur Erzeugung genügend
hoher Intensitäten für die 2PM ist die Verwendung von Mikroskop-Objektiven mit hoher
numerischer Apertur (NA ≥ 0,8) notwendig. Obwohl die NA einen sehr starken Einfluss
auf die Zweiphotonen-Absorptionswahrscheinlichkeit p2 im Zentrum des Fokus hat (siehe
Gleichung (3.2)), hängt die gesamte im fokalen Volumen absorbierte Leistung bei homo-
gener Verteilung der Fluorophore nicht davon ab. Ursächlich hierfür ist die gegenseitige
Kompensation der Änderungen von p2 und der Größe des fokalen Volumens [Den06].
Das räumliche Strahlprofil im Fokus eines Mikroskop-Objektivs entspricht der sogenannten
Beleuchtungs-Punktspreizfunktion PSFB. Diese berechnet sich für ein aberrationsfreies
Objektiv zu [Hel05]
PSFB(v, u) =
∣∣∣∣2 ∫ 10 dρ P (ρ) J0(vρ) exp[ i2uρ2] ρ
∣∣∣∣2 , (3.5)
wobei J0 die Besselfunktion nullter Ordnung und u sowie v dimensionslose, axiale bzw. radia-
le Koordinaten darstellen. Die Pupillenfunktion P (ρ) nimmt für eine homogene Beleuchtung
den Wert Eins an, während diese für einen gaußförmigen Laserstrahl durch exp(−ρ2/T 2)
berechnet wird. In diesem Zusammenhang gibt der Objektivfüllfaktor T das Verhältnis
zwischen dem 1/e2-Strahldurchmesser und dem Durchmesser der Objektiv-Eingangsapertur
an [Hel05]. Die Herleitung von Gleichung (3.5) ist durch die zugrunde liegende skalare
Beugungstheorie streng genommen nur für eine NA < 0,8 gültig. Im Falle hoher numeri-
scher Aperturen (NA ≥ 0,8) ist zur Berechnung der Punktspreizfunktion die vektorielle
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Debye-Theorie notwendig [Gu00]. Jedoch kann die skalare Beugungstheorie auch in diesem
Bereich als gute Näherung verwendet werden [Paw06].
Bei der 2PM entspricht die Punktspreizfunktion PSF2PM für eine großflächige Detek-
tion mit einem Photomultiplier (siehe Abschnitt 3.1.4) dem Quadrat der Beleuchtungs-
Punktspreizfunktion PSFB [Hel05]. Die Auflösungen in lateraler (ωxy) und axialer (ωz)
Richtung werden typischerweise als volle Halbwertsbreiten (FWHM, engl.: full width at
half maximum) der jeweiligen Ausdehnung von PSF2PM definiert; für hohe numerische
Aperturen (NA ≥ 0,8) gilt [Zip03b]
ωxy,2PM =
0, 38λ
NA0,91
; ωz,2PM = 0, 63λ
1
n−
√
n2 −NA2
, (3.6)
wobei n der Brechungsindex des Mediums ist. Bei einer schwächeren Fokussierung hängt
ωxy linear von der NA ab [Zip03b].
Das Anregungsvolumen der 2PM ergibt sich bei Approximation von PSF2PM durch ein
dreidimensionales gaußförmiges Volumen in guter Näherung zu [Zip03b]:
V2PM = pi3/2ω2xy,2PMωz,2PM. (3.7)
Konventionelle numerische Aperturen sowie Wellenlängen für die 2PM liegen im Bereich von
NA = 0,8 bis 1,3 bzw. λ = 750 bis 850 nm [Koe00]. Damit ergibt sich ein Anregungsvolumen
von ungefähr 0,5 Femtolitern.
3.1.4. Experimentelle Umsetzung
Ein Zweiphotonenmikroskop besteht aus einer Strahlquelle, einem scannenden Mikroskop
und einem hochempfindlichen Detektor. Als Strahlquelle wird am häufigsten ein Titan:Saphir-
Oszillator mit einer Repetitionsrate um 80 MHz verwendet, die den Fluoreszenzlebensdauern
entspricht und damit einen Kompromiss zwischen hoher Anregungseffizienz und dem Eintre-
ten von Sättigung bietet [Hel05]. Die Wellenlänge kann in einem großen Bereich zwischen
680 und 1080 nm kontinuierlich durchgestimmt werden, was die Anregung einer Vielzahl
von Fluorophoren ermöglicht [Xu96].
Da die Zweiphotonen-Absorptionswahrscheinlichkeit proportional zu P 2/τ ist (siehe Glei-
chung (3.2)), sind zur Minimierung der mittleren Leistung P und damit der Wärmeerzeugung
möglichst geringe Pulsdauern vorteilhaft [Den06]. Jedoch verursacht die Gesamtdispersi-
on der Optiken im Strahlengang (siehe Gleichung (4.1)) eine zeitliche Verbreiterung der
Laserpulse, die von der ursprünglichen Pulsdauer abhängt. Bei einer Pulsdauer von 100 fs
am Laserausgang werden in der Objektivebene im Allgemeinen die kürzestmöglichen Puls-
dauern zwischen 200 und 300 fs erreicht [Koe00]. Obwohl Prismen- oder Gitteraufbauten
eine Dispersionskompensation ermöglichen [Gui97, Mue98], wird bei der 2PM häufig darauf
verzichtet und eine Pulsdauer um 100 fs am Laserausgang verwendet [Koe00]. Dies ist auf
die vernachlässigbare Temperaturerhöhung in der Probe in diesem Regime [Sch98] und die
häufig mehr als quadratische Abhängigkeit der Photobleichungs- bzw. Phototoxizitätsrate
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von der Laserintensität zurückzuführen [Pat00] (siehe Abschnitt 3.1.2). Folglich wird das
Prozessfenster für eine Zweiphotonenanregung von Fluorophoren ohne photochemische
Schädigungen mit sinkender Pulsdauer im Femtosekundenbereich stetig kleiner [Koe00].
Der Anregungsstrahlengang beinhaltet mindestens ein Abschwächersystem zur Einstellung
der Laserleistung, zwei Galvanometer-Scanspiegel zur lateralen Positionierung des Strahls,
ein Linsensystem zur Anpassung des Strahldurchmessers und ein Mikroskop-Objektiv zur
Fokussierung des Laserstrahls. Bei der Anpassung des Strahldurchmessers muss darauf
geachtet werden, dass die Eingangsapertur des Mikroskop-Objektivs „überfüllt” ist, um die
beugungsbedingte Auflösungsgrenze zu erreichen [Tsa02].
Die von der Probe emittierte Fluoreszenz im sichtbaren Wellenlängenbereich wird wie-
derum vom Mikroskop-Objektiv aufgesammelt und zum Detektor geleitet. Wegen ihrer
geringen Preise, großen Detektionsflächen und hohen Sensitivität haben sich Photomulti-
plier als Standard etabliert [So00]. Zur Detektion der Fluoreszenz existieren prinzipiell
zwei Möglichkeiten: (1) die Fluoreszenz wird von den Scanspiegeln zurückreflektiert und
hinter einer Lochblende detektiert („descanned detection”) oder (2) die gesamte vom Objek-
tiv aufgesammelte Fluoreszenz wird direkt zum Detektor geführt („whole-area detection”)
[Hel05]. Durch die Integration einer Lochblende gelangen nur die ungestreuten (ballistischen)
Fluoreszenzphotonen auf den Detektor, so dass mit diesem Detektionsschema die maximale
Eindringtiefe in stark streuenden Proben um mehr als eine Größenordnung geringer ist
[LG08]. Daher wird für die 2PM nahezu ausschließlich das „whole-area”-Detektionsschema
verwendet [Hel05].
3.1.5. Vorteile der 2PM gegenüber der konfokalen Mikroskopie
Bei der konfokalen Mikroskopie werden die Fluorophore im Gegensatz zur 2PM durch lineare
Absorption angeregt. Dadurch ist die gesamte Fluoreszenzintensität jeder axialen Ebene in
der Probe konstant, so lange die Abschwächung des zur Anregung verwendeten Laserstrahls
mit zunehmender Probentiefe vernachlässigbar ist (siehe Abbildung 3.4) [So00]. Folglich
wird bei der konfokalen Mikroskopie typischerweise das „descanned”-Detektionsschema
mit einer Lochblende verwendet, um die außerhalb des fokalen Volumens generierten
Fluoreszenzphotonen nicht zu detektieren [Paw06, Ntz10]. Diese Lochblende wird bei der
2PM nicht benötigt, da die Zweiphotonenanregung auf das fokale Volumen beschränkt ist
(siehe Abbildung 3.4). Deren hohe Lokalisierung bleibt auch in der Tiefe stark streuender
Proben erhalten, da die Dichte der gestreuten Photonen zu gering ist, um ein signifikantes
Fluoreszenzsignal zu erzeugen. Aus diesem Grund ermöglicht nur die 2PM eine Detektion
von Fluoreszenzphotonen, die im fokalen Volumen generiert und vor der Aufsammlung
durch das Objektiv mehrfach gestreut worden sind [Hel05].
Wegen der Beschränkung der Zweiphotonenabsorption auf das fokale Volumen wird die
Photobleichung außerhalb des Fokus und damit die Gesamttoxizität für die Probe minimiert.
Dies resultiert in einer signifikanten Erhöhung der Zellvitalität bei der Beobachtung zellulärer
Prozesse über einen längeren Zeitraum [Squ99]. Jedoch wurde in Abschnitt 3.1.2 gezeigt,
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Abbildung 3.4.: Während die Fluoreszenzintensität jeder axialen Ebene bei der Einphotonen-
absorption über die gesamte Probentiefe konstant bleibt, ist die Zweiphotonenabsorption auf
das fokale Volumen beschränkt. Folglich ist bei der 2PM keine Lochblende zur Unterdrückung
der außerhalb des Fokus erzeugten Fluoreszenz notwendig (nach [Lak06]).
dass die Photobleichung in der fokalen Ebene bei nichtlinearer Anregung deutlich stärker
ist. Daher sind bei der 2PM zur langfristigen Beobachtung einer Ebene die Minimierung
der Anregungsleistung und die Maximierung der Sammeleffizienz von Fluoreszenzphotonen
von noch größerer Bedeutung als bei der konfokalen Mikroskopie [Zip03b].
Die quantenmechanischen Übergangsregeln für die Zweiphotonenabsorption unterschieden
sich von denen für die Einphotonenabsorption. Für isolierte Atome ist nur einer der
beiden Prozesse möglich. Jedoch werden diese strikten Auswahlregeln durch die komplexe
Molekülstruktur der Fluorophore gelockert [McC71]. Daher tritt bei Fluorophoren neben der
linearen Absorption bei der Wellenlänge λ im Allgemeinen auch eine Zweiphotonenabsorption
bei λ/2 auf, so dass die Zweiphotonen-Absorptionsspektren deutlich breiter sind. Zudem
wird in vielen Fällen eine Blauverschiebung dieser Spektren beobachtet [Bes02]. Ursächlich
hierfür ist der starke Überlapp der Wellenfunktionen vom Grundzustand S0 und virtuellen
Zwischenzustand bzw. virtuellen Zwischenzustand und angeregten Zustand S1, während die
direkte Einphotonenanregung von S0 nach S1 sehr unwahrscheinlich ist [Mor81, Lou83].
Das Zweiphotonen-Absorptionsspektrum liegt beim überwiegenden Teil der Fluorophore
im Bereich des diagnostischen Fensters zwischen 600 und 1100 nm, wo die Streuung und
Absorption deutlich geringer als im sichtbaren Bereich sind [Koe00]. Infolgedessen ist die
Eindringtiefe bei der 2PM im Vergleich zur konfokalen Mikroskopie typischerweise um einen
Faktor Zwei bis Drei höher, so dass die 2PM insbesondere für die Bildgebung in tiefen
Gewebeschichten von Vorteil ist [Ntz10].
Im Gegensatz zur konfokalen Mikroskopie wird bei der 2PM ungefähr die doppelte
Anregungswellenlänge verwendet. Dies resultiert in einer Verschlechterung der beugungsbe-
dingten Auflösungsgrenze (siehe Gleichung (3.6)), bei Annahme einer ideal punktförmigen
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Lochblende im konfokalen Mikroskop um einen Faktor Zwei [Den06]. Jedoch ist in der
Praxis ein endlicher Blendendurchmesser nötig, um ausreichend Fluoreszenzphotonen aus
dem fokalen Volumen zu detektieren. Dadurch verschlechtert sich die Auflösung eines „rea-
listischen” konfokalen Mikroskops. Theoretische und experimentelle Untersuchungen haben
gezeigt, dass dies eine vergleichbare Auflösung beider Mikroskopietechniken zur Folge hat
[Gau99, Cox04].
3.1.6. Zusammenfassung
Bei Intensitäten zwischen 106 und 109 Wcm2 werden Fluorophore durch Multiphotonen-
absorption angeregt. Dieser Prozess ist auf das fokale Volumen beschränkt, so dass photo-
chemische Schädigungen in angrenzenden Bereichen minimiert werden. Zudem führt die
Verwendung des NIR-Bereichs im Vergleich zur linearen Anregung mit sichtbaren Wel-
lenlängen zur signifikanten Erhöhung der Eindringtiefe in biologischen Medien, ohne eine
Verschlechterung des Auflösungsvermögens zu verursachen. Folglich hat sich die MPM zum
Standardverfahren für die minimal-invasive Bildgebung tiefer Gewebeschichten entwickelt.
3.2. Femtosekundenlaser-Nanochirurgie
Bei Laserintensitäten oberhalb von 1010 bis 1013 W/cm2 und Wellenlängen im NIR-Bereich
tritt in (transparenten) biologischen Medien nichtlineare Absorption auf. Diese resultiert in
einer Änderung des intrinsischen Absorptionskoeffizienten α und ist damit von dem Prozess
der Multiphotonenabsorption abzugrenzen, der keinen Einfluss auf α hat [QS07]. Die hohen
elektrischen Feldstärken führen zur Ionisation und Entstehung eines Elektronenplasmas
im fokalen Volumen, was abhängig von der Plasmaenergie eine mechanische Disruption
oder chemische Dissektion von biologischem Material induziert; im Falle hoher numerischer
Aperturen (NA ≥ 0,8) mit einer Präzision im Nanometerbereich [Vog05].
Da biologische Medien im Allgemeinen zu 70 bis 90 % aus Wasser bestehen [Yam90], hat
sich dessen Verwendung als Modellsubstanz für die fs-Nanochirurgie etabliert [Ken95, Vog05].
Zur Beschreibung der Erzeugung freier Elektronen wird Wasser als ein amorpher Halbleiter
betrachtet [Wil76, Sac91]. Dabei entspricht die Anregungsenergie ∆ der notwendigen Energie
für den Übergang vom Grundzustand (Valenzband) in das Leitungsband [Ken95]. Die
in das Leitungsband angeregten Elektronen werden als „quasi-frei” bezeichnet. Analog
zu bisherigen Veröffentlichungen werden im Folgenden die Bezeichnungen „freies” und
„quasi-freies” Elektron bzw. „Anregung in das Leistungsband” und „Ionisation” synonym
verwendet. Zudem wird aus Komplexitätsgründen die Dissoziation von Wassermolekülen
aus dem angeregten Zustand vernachlässigt [Vog05, QS07].
Für ultrakurze Laserpulse muss die Anregungsenergie ∆ durch das effektive Ionisations-
potential ∆˜ ersetzt werden [Kel65, Ken95]
∆˜ = ∆ + e
2F 2
4m′ω2 , (3.8)
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welches die Oszillationsenergie des Elektrons mit der Ladung e und der reduzierten Exzito-
nenmasse m′ im elektrischen Feld des Lasers mit der Amplitude F und der Kreisfrequenz ω
berücksichtigt. Bei den in dieser Arbeit verwendeten Laserintensitäten um 1016 W/cm2 und
Wellenlängen um 800 nm ergibt sich ein effektives Ionisationspotential von etwa ∆˜ = 6,6 eV
für Wasser [Vog05].
In diesem Abschnitt werden zunächst ausführlich die fundamentalen Mechanismen zur
Erzeugung eines Elektronenplasmas in Wasser mit ultrakurzen Laserpulsen beschrieben.
Anschließend werden die bei der fs-Nanochirurgie verwendeten Parameterregimes dargestellt
und voneinander abgegrenzt.
3.2.1. Photoionisation
Bei der Bestrahlung von Wasser mit einem ultrakurzen Laserpuls im NIR-Bereich liefert
die Photoionisation die ersten freien („Seed”-) Elektronen. Diese wird in zwei voneinander
unabhängige Prozesse unterteilt: Multiphotonenionisation und Tunnelionisation [Kel65].
Die Multiphotonenionisation bezeichnet die quasi-simultane Absorption mehrerer Photo-
nen (siehe Abschnitt 3.1.1), deren Gesamtenergie das effektive Ionisationspotential ∆˜ über-
schreitet. Dies resultiert in der Erzeugung eines freien Elektrons. Die Rate der Multiphoto-
nenionisation ηMPI ist proportional zur k-ten Ordnung der Laserintensität I (ηMPI ∼ Ik),
wobei k die minimal notwendige Photonenanzahl für diesen Prozess darstellt. Im verwende-
ten Wellenlängenbereich von 680 bis 1080 nm ergibt sich bei etwa 750 nm ein Übergang
von der vierten (k = 4) zur fünften (k = 5) Ordnung.
Die Tunnelionisation ist ein quantenmechanischer Effekt und beschreibt das Tunneln
gebundener Elektronen durch die Coulomb-Potentialbarriere in einen ungebundenen (freien)
Zustand. Die dafür notwendige Absenkung des Potentials für das Elektron im Valenzband
wird durch das elektrische Feld des Lasers verursacht (siehe Abbildung 3.5). Im Vergleich
zur Multiphotonenionisation ist die Abhängigkeit der Tunnelrate von der eingestrahlten
Intensität deutlich schwächer [Sch01].
Die relativen Anteile von Multiphotonen- und Tunnelionisation hängen sowohl von der
Laserintensität als auch -frequenz ab. Zur Unterscheidung der jeweiligen Regimes führte
Keldysh den nach ihm benannten Keldysh-Parameter γ ein [Kel65]
γ = ω
ωt
= ω
eF
√
m′∆ = ω
e
√
m′∆c0n
2I , (3.9)
wobei 0 die Dielektrizitätskonstante, I die Laserintensität und 1/ωt die Tunnelzeit für
die Durchquerung der atomaren Potentialbarriere darstellen. Folglich beschreibt γ das
Verhältnis zwischen der Tunnelzeit und der Oszillationszeit der elektromagnetischen Welle.
Mit steigender Laserintensität nimmt das Inverse der Tunnelzeit und damit die Tunnelwahr-
scheinlichkeit zu. Bei geringen Laserfrequenzen und/oder hohen Laserintensitäten (γ  1)
dominiert daher die Tunnelionisation (siehe Abbildung 3.5). Im Gegensatz dazu gilt γ  1
für hohe Laserfrequenzen und/oder geringe Laserintensitäten. In diesem Bereich werden
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Abbildung 3.5.: Die relativen Anteile von Tunnel- und Multiphotonenionisation werden
durch den Keldysh-Parameter γ bestimmt. Für γ  1 und γ  1 dominiert die Tunnel- bzw.
die Multiphotonenionisation. Bei γ ≈ 1 entstehen Seed-Elektronen durch eine Mischung aus
Multiphotonenabsorption und Tunnelionisation (nach [Sch01]).
Seed-Elektronen ausschließlich durch Multiphotonenionisation erzeugt [Vog05, QS07]. Beim
Übergang zwischen beiden Bereichen führt eine Mischung aus Multiphotonenabsorption und
Tunnelionisation zum Übergang gebundener Elektronen in einen freien Zustand [Sch01].
Die in dieser Arbeit verwendeten Laserintensitäten um 1016 W/cm2 und Wellenlängen
um 800 nm ergeben einen Keldysh-Parameter von etwa 4,3; der dominierende Prozess der
Photoionisation ist daher die Multiphotonenionisation.
3.2.2. Kaskadenionisation
Ein durch Multiphotonen- oder Tunnelionisation erzeugtes freies Elektron im Leitungsband
(siehe Abschnitt 3.2.1) kann in einem nicht-resonanten Prozess, der sogenannten inversen
Bremsstrahlung, einzelne Photonen absorbieren. Wegen der Impuls- und Energieerhaltung
ist dieser lineare Prozess nur im Zuge einer Kollision mit einem Ion/Molekül möglich.
Die Photonenenergie wird dabei in kinetische Energie des Elektrons umgewandelt. Nach
der sequentiellen Absorption mehrerer Photonen ist die kinetische Energie ausreichend,
um bei einer Kollision mit einem Molekül ein weiteres freies Elektron zu erzeugen (siehe
Abbildung 3.6). Dieser Prozess wird als Stoßionisation bezeichnet [Vog05].
Die notwendige kinetische Energie EKrit für eine Stoßionisation ist auf Grund der Impuls-
und Energieerhaltung größer als das effektive Ionisationspotential ∆˜ [Rid99]:
EKrit =
(1 + 2µ
1 + µ
)
∆˜. (3.10)
Der Parameter µ bezeichnet das Verhältnis zwischen den Massen des quasi-freien Elektrons
im Leitungsband und des „Lochs” im Valenzband. Bei Annahme von µ = 1 für Wasser ent-
spricht EKrit = 1,5 · ∆˜ [Vog05]. Nach der Stoßionisation wird die restliche Energie von 0,5 · ∆˜
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Abbildung 3.6.: Die durch Multiphotonenionisation in das Leitungsband angeregten Seed-
Elektronen gewinnen durch inverse Bremsstrahlung genügend kinetische Energie, um weitere
freie Elektronen durch Stoßionisation zu erzeugen. Die mehrfache Wiederholung dieser Sequenz
resultiert in einem lawinenartigen Anstieg der Dichte freier Elektronen und damit in der
Entstehung eines Elektronenplasmas (nach [Vog05]).
auf die Kollisionspartner verteilt [Rid99]. Die beiden entstandenen freien Elektronen ge-
winnen wiederum durch inverse Bremsstrahlung genügend kinetische Energie für je eine
weitere Stoßionisation. Die mehrfache Wiederholung dieser Prozesse resultiert in einem
lawinenartigen Anstieg der Anzahl freier Elektronen („Kaskadenionisation”) und schließlich
in der Erzeugung eines Elektronenplasmas (siehe Abbildung 3.6) [Vog05]. Die Rate der
Kaskadenionisation ηKI ist proportional zur Rate der inversen Bremsstrahlung und damit
proportional zur Laserintensität (ηKI ∼ I) [QS07].
Aus dem effektiven Ionisationspotential von etwa ∆˜ = 6,6 eV für Wasser ergibt sich
EKrit ≈ 10 eV. Folglich ist für eine Stoßionisation bei einer Wellenlänge um 800 nm die
sequentielle Absorption von sieben Photonen notwendig. Bei Annahme von 1,7 fs als
Zeitspanne zwischen zwei Absorptionsprozessen [Sun05, Vog05] beträgt die minimale Zeit
für eine Verdopplung der Anzahl freier Elektronen daher ungefähr 12 fs.
3.2.3. Zeitliche Dynamik der Plasmaerzeugung
Die zeitliche Entwicklung der Dichte freier Elektronen ρ(t) im Leitungsband während eines
ultrakurzen Laserpulses wird durch folgende Ratengleichung beschrieben [Noa98, Vog05]:
dρ(t)
dt
= ηPI + ηKI · ρ(t)− ηD · ρ(t)− ηR · ρ(t)2. (3.11)
Der erste Term entspricht der Erzeugungsrate freier Elektronen durch Photoionisation,
während der zweite Term den Beitrag der Kaskadenionisation darstellt. Die beiden letzten
Terme kennzeichnen die Verluste durch Elektronendiffusion aus dem fokalen Volumen bzw.
durch Rekombination der freien Ladungsträger. Während die Kaskadenionisation und der
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Diffusionsverlust proportional zur Anzahl bereits erzeugter freier Elektronen sind, hängt
die Rekombinationsrate quadratisch von ρ(t) ab, da dieser Prozess zwei geladene Teilchen
(Elektron und Loch) beinhaltet. Bei der Verwendung von Laserpulsen im Femtosekunden-
bereich sind die Diffusions- und Rekombinationsverluste wegen der im Pikosekundenbereich
zugrunde liegenden Zeitskala vernachlässigbar [Vog05].
Abbildung 3.7.: Numerische Berechnungen (a) der zeitlichen Entwicklung von ρ(t) an der
Schwelle des optischen Durchbruchs Ith und (b) der maximalen Dichte freier Elektronen ρmax
in Abhängigkeit der Laserintensität I für einen Laserpuls mit τ = 100 fs und λ = 800 nm.
Der Anteil der Multiphotonenionisation ist jeweils als gepunktete Linie dargestellt. (b) Bei
Intensitäten unterhalb von 20 % der Durchbruchschwelle werden freie Elektronen ausschließlich
durch Multiphotonenionisation erzeugt [Vog05].
Im Verlauf eines Femtosekundenpulses steigt die Dichte freier Elektronen ρ(t) kontinuier-
lich an (siehe Abbildung 3.7a) [Vog05]. Anschließend wird die Energie des Elektronenplasmas
innerhalb weniger zehn Pikosekunden durch strahlungslose Rekombination und Stoßprozesse
an die schweren Ionen, Atome und Moleküle in der unmittelbaren Umgebung abgegeben
[Sch02a, Gar05]. Diese Zeitspanne ist deutlich geringer als die akustische Laufzeit vom
Zentrum bis zum Rand des Fokus. Folglich ist während der Thermalisierung keine akustische
Relaxation möglich, so dass der thermoelastische Stress auf das fokale Volumen beschränkt
ist. Daraus resultiert die Emission einer Stoßwelle, die bei Überschreitung der maximalen
Zugfestigkeit von Wasser die Bildung einer Kavitationsblase hervorruft [Noa98, Vog03].
Die dafür notwendige kritische Dichte des Elektronenplasmas von 0,2 · 1021 cm−3 wird im
Allgemeinen als experimentelle Schwelle des „optischen Durchbruchs” bezeichnet [Vog05]. In
diesem Bereich entspricht der Kavitationsblasen-Durchmesser der räumlichen Ausdehnung
der Dichte freier Elektronen mit einer geringen Lebensdauer von etwa 10 ns [Vog08].
Während für Nanosekundenpulse an der Schwelle des optischen Durchbruchs 109 mal mehr
freie Elektronen durch Kaskaden- als durch Multiphotonenionisation erzeugt werden, sinkt
dieses Verhältnis mit abnehmender Pulsdauer kontinuierlich auf einen Faktor 12 bei 100 fs
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[Vog05]. Ursächlich hierfür ist die im Vergleich zur Kaskadenionisation stärkere Abhängigkeit
der Photoionisation von der Laserintensität (siehe Abschnitt 3.2.1), so dass letztere mit
abnehmender Pulsdauer an Einfluss gewinnt. Infolgedessen tritt im Femtosekundenbereich
kein Mangel an Seed-Elektronen auf und die maximale Dichte freier Elektronen ρmax kann
in Abhängigkeit der Laserintensität sehr fein reguliert werden (siehe Abbildung 3.7b).
Bei Intensitäten unterhalb von etwa 20 % der Durchbruchschwelle ist der Anteil der
Kaskadenionisation an der Plasmaerzeugung vernachlässigbar [Vog05].
Die radialsymmetrische, räumliche Verteilung der maximalen Dichte freier Elektronen
ρmax(r, z) ist für sehr hohe numerische Aperturen (NA ≥ 1) ebenfalls axialsymmetrisch
[Arn07] und lässt sich aus der räumlichen Intensitätsverteilung des Laserpulses berechnen.
Bei Annahme einer gaußschen Intensitätsverteilung I(r, z) und einer Abhängigkeit von der
k-ten Ordnung der Laserintensität ergibt sich ρmax(r, z) zu [Vog05]
ρmax(r, z) = ρmax[I(0, 0)] · exp
[
−2k
(
r2
a2
+ z
2
b2
)]
, (3.12)
wobei k die minimal notwendige Photonenanzahl für eine Multiphotonenionisation und r
sowie z die auf die Halbachsen a und b normierten Koordinaten in radialer bzw. axialer
Richtung sind. Auf Grund der nichtlinearen Abhängigkeit von der Laserintensität ist das
Volumen von ρmax(r, z) deutlich kleiner als das fokale Volumen. Beispielsweise ist bei
einer Wellenlänge von 800 nm die quasi-simultane Absorption von fünf (k = 5) Photonen
notwendig. Daher ist die räumliche Ausdehnung von ρmax(r, z) sowohl in radialer als auch
in axialer Richtung um den Faktor
√
5 kleiner (siehe Abbildung 3.8). Dies resultiert in einer
Verringerung des ionisierten Volumens um den Faktor (
√
5)3 ≈ 11,2.
In allen bisher veröffentlichten Modellen zur Berechnung der zeitlichen Entwicklung der
Dichte freier Elektronen wurde Wasser als Modellsubstanz für biologische Medien verwendet
und der Einfluss von Bio- oder Farbstoffmolekülen vernachlässigt [Ken95, Vog05, Arn07].
Jedoch wird in biologischen Medien die Bandstruktur von Wasser durch die Anwesenheit
von Bio- oder Farbstoffmolekülen modifiziert, so dass neue Energieniveaus entstehen können,
die einen signifikanten Einfluss auf die lineare und/oder nichtlineare Absorption haben
[Vog05]. Mehrere Experimente haben gezeigt, dass diese Modifikation zu einer signifikanten
Verringerung der notwendigen Laserenergie für eine Schädigung einzelner Zellen führt
[Koe01, Din07, Wil07]. Deswegen wurde dieser Aspekt im Rahmen der vorliegenden Arbeit
mittels entsprechender Experimente genauer untersucht (siehe Kapitel 5).
3.2.4. Parameterregimes für die Nanochirurgie
Für die fs-Nanochirurgie wird im Allgemeinen ein Titan:Saphir-Laser verwendet [Vog05]. Ur-
sächlich hierfür sind dessen exzellente mechanische Stabilität, die Möglichkeit zur simultanen
MPM [Sac05] sowie die geringe lineare Absorption in biologischen Medien im Titan:Saphir-
Wellenlängenbereich zwischen 680 und 1080 nm [Bou86, Eic10]. Da die maximale Laserleis-
tung bei ungefähr 800 nm erreicht wird (siehe Abbildung 4.2), hat sich diese Wellenlänge in
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Abbildung 3.8.: Normierte Laserintensität und Dichte freier Elektronen bei einer Wellenlänge
von 800 nm und einer NA von 1,3. Die Berechnungen wurden nach Gleichung (3.12) durchgeführt.
Das Volumen der maximalen Dichte freier Elektronen ist um den Faktor (
√
5)3 ≈ 11,2 kleiner
als das fokale Volumen.
den letzten Jahren als Standard etabliert [Vog05]. Um eine Manipulation tierischer Zellen
mit einem Durchmesser von 10 bis 30 µm auf subzellulärer Ebene zu erreichen, ist eine
räumliche Präzision im Nanometerbereich notwendig [Kar10]. Dies wird durch eine Fokus-
sierung des Laserstrahls mit Mikroskop-Objektiven hoher numerischer Apertur (NA ≥ 0,8)
erreicht. In diesem Bereich liegt die Schwelle des optischen Durchbruchs weit unterhalb der
Schwelle für eine nichtlineare Pulspropagation. Folglich sind Effekte wie Selbstfokussierung
und Filamentierung bei der fs-Nanochirurgie vernachlässigbar [Sch01, Gab08].
Zwei verschiedene Parameterregimes haben sich für die fs-Nanochirurgie etabliert. Einer-
seits werden lange Pulszüge aus Laseroszillatoren mit einer Repetitionsrate um 80 MHz
und Pulsenergien weit unterhalb der Durchbruchschwelle (≈ 1 nJ) sowohl für die Trans-
fektion [Tir02, Zei03, Ste06, Koh07, Bau08, Uch08b] als auch für die intrazelluläre Dis-
sektion [Koe99b, Oeh00, Sac05, Sup05, Shi05, Uch08a, Nii08, AM10] verwendet (siehe
Abbildung 3.9). In diesem sogenannten „Low-Density-Plasma”-Regime werden zwischen
40000 [Koe99b] und mehreren Millionen Pulsen [Tir02, Zei03] auf eine feste Position appli-
ziert. Die Dissektion von biologischem Material erfolgt dabei durch die Akkumulation von
chemischen und thermischen Effekten (siehe Abschnitt 3.3).
Neben dem Low-Density-Plasma-Regime werden Verstärkersysteme mit einer Repetiti-
onsrate von 1 kHz und Pulsenergien oberhalb der Durchbruchsschwelle (≈ 2 bis 40 nJ) für
die Disruption subzellulärer Kompartimente benutzt, wie beispielsweise einzelne Axone
in Nervenzellen [Wat04, Yan04, Hei05, Kum06, Bou07]. Die dafür notwendige Anzahl von
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Abbildung 3.9.: Überblick der physikalischen Phänomene (rot) und Anwendungen (schwarz)
der fs-Nanochirurgie. Diese sind jeweils mit der dazugehörigen Dichte freier Elektronen und der
auf die Schwelle des optischen Durchbruchs normierten Intensität dargestellt (nach [Vog05]).
Laserpulsen variiert zwischen Eins [Bou07] und mehreren Hundert [Hei05]. In diesem Regime
ist der thermoelastische Stress im fokalen Volumen hoch genug, um Kavitationsblasen mit
Durchmessern in Nanometerbereich zu erzeugen, die zu einer mechanischen Zerstörung
des biologischen Materials führen. Durch die sehr hohe Dichte freier Elektronen wird die
mechanische Disruption wie im Low-Density-Plasma-Regime zusätzlich von chemischen
Effekten begleitet. Thermische Effekte sind wegen der geringen Repetitionsrate von 1 kHz
vernachlässigbar [Vog05].
3.2.5. Zusammenfassung
Oberhalb einer Intensitätsschwelle von 1010 bis 1013 W/cm2 führen die hohen Photonen-
dichten ultrakurzer Laserpulse im fokalen Volumen transparenter, wässriger Medien zur
Ionisation und damit zur Erzeugung von Seed-Elektronen. In Abhängigkeit des Keldysh-
Parameters geschieht dies entweder durch Multiphotonen- oder Tunnelionisation. Die Seed-
Elektronen werden durch inverse Bremsstrahlung beschleunigt, bis die kinetische Energie
zur Stoßionisation weiterer Moleküle ausreicht. Die mehrfache Wiederholung dieser Sequenz
liefert einen lawinenartigen Anstieg der Anzahl freier Elektronen, der die Entstehung eines
Elektronenplasmas mit einer von der Laserintensität abhängigen Dichte zur Folge hat. Ober-
halb einer kritischen Dichte freier Elektronen von 0,2 · 1021 cm−3 wird eine Kavitationsblase
erzeugt, die in biologischen Proben eine mechanische Materialdisruption verursacht. Jedoch
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tritt auch bei deutlich geringeren Dichten im Low-Density-Plasma-Regime eine chemische
Dissektion des Materials auf. Aus diesem Grund werden im Bereich der fs-Nanochirurgie
beide Parameterregimes verwendet.
3.3. Low-Density-Plasma-Regime
Unterhalb der Schwelle des optischen Durchbruchs werden freie Elektronen in einem großen
Intensitätsbereich erzeugt (siehe Abbildung 3.7b). Dieses sogenannte Low-Density-Plasma-
Regime ermöglicht eine Steuerung der Mechanismen für die Laser-induzierte Dissektion
von biologischem Material [Vog05]. Bei sehr geringen Intensitäten dominieren direkte
Multiphotonen- und freie Elektronen-induzierte chemische Effekte. Am oberen Ende des
Regimes treten zusätzlich thermische Effekte auf, die zur Entstehung einer langlebigen
Gasblase führen.
3.3.1. Chemische Effekte
Die bei der fs-Nanochirurgie auftretenden chemischen Effekte werden in zwei Gruppen
aufgeteilt [Vog05]. Zum einen werden durch Strukturänderungen der Wassermoleküle ROS
erzeugt, die sehr effizient mit Biomolekülen reagieren. Zum anderen wird die molekulare
Struktur der Biomoleküle durch Anlagerung eines freien Elektrons modifiziert. Die Akku-
mulation dieser Effekte über mehrere Laserpulse resultiert in einer vollständigen Zerstörung
des biologischen Materials im fokalen Volumen.
Während eines fs-Laserpulses werden gebundene Elektronen im Valenzband von Was-
ser durch die simultane Absorption mehrerer Photonen in das Leitungsband angeregt
(siehe Abschnitt 3.2.1). Dies resultiert entweder in einer Ionisation oder Dissoziation der
Wassermoleküle [Nik83]
H2O∗ → H2O+ + e− ; H2O∗ → H + OH• , (3.13)
wobei im letztgenannten Prozess das Wasserstoffatom H und das Hydroxyl-Radikal OH•
entstehen. Die erzeugten freien Elektronen werden innerhalb von 300 fs hydratisiert [Wie80].
Das kationische Wasserradikal H2O+ ist instabil und wird durch die Reaktion mit einem
Wassermolekül innerhalb von 100 fs in ein Oxonium-Ion H3O+ und ein OH•-Radikal
umgewandelt [Nik83]. Folglich sind bis zum Ende des fs-Laserpulses hydratisierte Elektronen,
H3O+-Ionen, OH•-Radikale und Wasserstoffatome entstanden. Diese reagieren innerhalb von
Nano- bis Mikrosekunden sehr effizient mit Biomolekülen (siehe Abschnitt 2.2.1) sowie dem
im Wasser gelösten Sauerstoff [Nik83, Hut85, Ora85]. Bei hohen Radikal-Konzentrationen
führt dies zu signifikanten Zellschädigungen bis hin zum apoptotischen Zelltod [Koe97,
Koe99a, Tir01].
Nach der Anregung in das Leitungsband von Wasser gewinnen freie Elektronen durch
inverse Bremsstrahlung an kinetischer Energie (siehe Abschnitt 3.2.2). Die beschleunig-
ten freien Elektronen können in antibindende Orbitale von Biomolekülen eingefangen
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Abbildung 3.10.: Die Elektronenanlagerung an Biomoleküle im vibronischen Grundzustand
(XY (v = 0)) erfolgt bei einer molekülspezifischen Resonanzenergie. Das resultierende transiente
anionische Molekül (XY−) kann entweder durch Abgabe eines Elektrons in ein vibronisch
angeregtes Molekül (XY (v > 0)) übergehen oder in zwei Fragmente dissoziieren (X + Y−)
(nach [Vog05]).
werden, wenn für die kinetische Energie der Elektronen ein ausreichender Überlapp der
Wellenfunktionen von Grund- und anionischem Zustand existiert. Dieser Prozess wird als
Elektronenanlagerung bezeichnet (siehe Abbildung 3.10). Nach einer Zeitspanne von 10−15
bis 10−11 s zerfällt das transiente anionische Molekül durch Freisetzung eines Elektrons in
ein vibronisch angeregtes Molekül oder dissoziiert durch Aufbrechen von Molekülbindungen
in zwei Fragmente [Vog05]. Verschiedene Experimente haben gezeigt, dass die Resonanz-
energie der Elektronenanlagerung an Biomoleküle wie beispielsweise DNA etwa 3 bis 20 eV
beträgt [Bou00, Hue03, San05]. Diese Werte liegen im Bereich der notwendigen Energie
für eine Stoßionisation von Wassermolekülen (siehe Abschnitt 3.2.2). Infolgedessen ist die
Elektronenanlagerung bei der fs-Nanochirurgie von großer Bedeutung.
3.3.2. Thermische Effekte
Die Deponierung der Laserenergie in biologisches Material erfolgt nach der Plasmaerzeu-
gung (siehe Abschnitt 3.2.3). Um zwischen zwei aufeinander folgenden Laserpulsen ein
thermodynamisches Gleichgewicht zu erreichen, muss das Inverse der Repetitionsrate größer
als die charakteristische thermische Diffusionszeit tD sein [Vog03]. Bei Verwendung hoher
numerischer Aperturen (NA ≥ 0,8) hat das fokale Volumen eine nahezu sphärische Form
[Vog05], so dass tD durch [Car59]
tD =
d2
8κ (3.14)
gegeben ist, wobei d den Durchmesser der Dichteverteilung freier Elektronen ρmax(r, z)
und κ die Temperaturleitfähigkeit des Mediums darstellen. Mit einer NA = 1,3 und einer
Wellenlänge von 800 nm ergibt sich für Wasser eine thermische Diffusionszeit von tD = 100 ns.
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Abbildung 3.11.: Zeitliche Entwicklung des (a) Temperaturanstiegs im Zentrum des fokalen
Volumens und (b) der radialen Verteilung des Temperaturanstiegs bei fs-Laserbestrahlung von
Wasser mit einem Pulszug (τ = 100 fs, λ = 800 nm, f = 80 MHz, E = 1 J cm−3). (a) Die
mittlere Temperatur (rote Linie) erreicht nach ungefähr 1 ms den Sättigungswert. (b) Die
räumliche Ausdehnung der Temperaturverteilung bleibt mit der Zeit in etwa konstant [Vog05].
Folglich akkumuliert thermische Energie im fokalen Volumen bei Repetitionsraten oberhalb
von 10 MHz.
Die räumliche Temperaturverteilung am Ende eines fs-Laserpulses entspricht der räumli-
chen Verteilung der Dichte freier Elektronen (siehe Abbildung 3.8). Während eines Pulszugs
mit einer Repetitionsrate von 80 MHz nimmt die Temperatur im fokalen Volumen stetig
zu, bis nach ungefähr 1 ms eine Sättigung erreicht wird (siehe Abbildung 3.11a) [Vog05].
Die Sättigungstemperatur tSat wird dabei entscheidend von der NA beeinflusst. Für eine
NA = 0,6 ist tSat um den Faktor 45 höher als die Temperatur nach einem Puls. Dieses
Verhältnis sinkt bei einer NA = 1,3 auf den Faktor 6,8. In diesem Fall bleibt die räumliche
Ausdehnung der Temperaturverteilung mit der Zeit in etwa konstant (siehe Abbildung 3.11b).
Ursächlich hierfür ist das geringe fokale Volumen im Sub-Femtoliterbereich, welches eine
schnelle Diffusion von thermischer Energie ermöglicht [Vog05].
Während der fs-Nanochirurgie mit einer 80 MHz-Repetitionsrate und einer NA = 1,3 bei
Raumtemperatur (T = 20◦C) wird die Siedetemperatur von Wasser (T = 100◦C) erreicht,
wenn einzelne Pulse einen jeweiligen Temperaturanstieg von 11,8◦C verursachen. Dafür
ist eine maximale Dichte freier Elektronen von ρmax = 2,1 · 1019 cm−3 notwendig; dies ent-
spricht ungefähr der Hälfte der Schwellenintensität des optischen Durchbruchs [Vog05]. Bei
Überschreitung der Siedetemperatur von Wasser entsteht im fokalen Volumen eine Gasblase,
deren Wachstum vom Wärmetransport aus der Flüssigkeit an die Blasengrenzfläche limitiert
wird. Im Gegensatz dazu ist die Dynamik von Kavitationsblasen nur von der Trägheit
der Flüssigkeit begrenzt [Flo65, Ple77, Nig81]. Dies führt zu deutlich unterschiedlichen
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Wachstums- bzw. Kollapszeiten. Während Gasblasen eine Lebensdauer im Millisekunden-
bis Sekundenbereich haben [Sup05, Ste06, Bau09], liegt diese für Kavitationsblasen im
Nanosekundenbereich [Vog08].
Für die Entstehung langlebiger Gasblasen in biologischen Medien sind neben der Ak-
kumulation von thermischer Energie auch freie Elektronen-induzierte, chemische Prozesse
verantwortlich (siehe Abschnitt 3.3.1). Ursächlich hierfür ist die hohe Dichte freier Elek-
tronen in diesem Intensitätsbereich. Beide Effekte resultieren in einer Dissoziation von
Biomolekülen in flüchtige, nicht-kondensierbare Fragmente [Vog05]. Die langlebigen Gasbla-
sen dienen bei der Lasertransfektion als Indikator für eine erfolgreiche Permeabilisierung der
Zellmembran [Ste06, Bau08, Uch08a]. Jedoch treten für Gasblasen-Durchmesser oberhalb
von 2 µm gehäuft Änderungen der Zellmorphologie auf, die eine signifikante Abnahme der
Zellvitalität zur Folge haben [Ste06].
4. Experimentelle Methoden zur
MPM-gesteuerten Nanochirurgie
Ultrakurze Laserpulse mit Pulslängen im Femtosekundenbereich ermöglichen sowohl eine
hochauflösende Bildgebung als auch eine Nanochirurgie biologischer Proben auf der Basis
nichtlinearer optischer Prozesse (siehe Kapitel 3). Durch die Wahl eines geeigneten Para-
metersatzes wird eine chemische Materialdissektion in lebenden Zellen mit einer Präzision
im Nanometerbereich erreicht [Vog05]. Die MPM kann dabei zur Detektion der exakten
Position der Zielstruktur und zur Beobachtung der Zellvitalität nach einer Dissektion
eingesetzt werden.
In diesem Kapitel wird zunächst der im Rahmen dieser Arbeit realisierte, experimentelle
Aufbau zur MPM-gesteuerten Nanochirurgie beschrieben. Anschließend wird die Leistung
des Systems analysiert und anhand von Simulationen mit vorherigen Aufbauten verglichen.
Die daraus gewonnenen Erkenntnisse waren für die Erzeugung präziser intrazellulärer
Schnitte in den Kapiteln 5 und 6 von großer Bedeutung.
4.1. Experimenteller Aufbau
Der experimentelle Aufbau zur MPM-gesteuerten Nanochirurgie war in drei Bereiche
unterteilt: Strahlmodulation, Scaneinheit und Mikroskop (siehe Abbildung 4.1). Neben den
Eigenschaften des verwendeten Femtosekunden-Lasersystems werden diese im folgenden
Abschnitt jeweils ausführlich beschrieben.
4.1.1. Femtosekunden-Lasersystem
Die Parameter des fs-Lasersystems haben einen großen Einfluss auf die Effizienz der Multi-
photonenabsorption bei der MPM (siehe Abschnitt 3.1.1) und die Erzeugung freier Elektro-
nen bei der Nanochirurgie (siehe Abschnitt 3.2).
Das in dieser Arbeit verwendete Lasersystem war der Chameleon Ultra II (Coherent, Santa
Clara, USA), dessen Spezifikationen von allen kommerziell erhältlichen Geräten den größten
Überlapp mit dem Low-Density-Plasma-Regime bieten (vgl. Tabelle 4.1 und Abschnitt 3.2.4).
Der Chameleon Ultra II besteht aus einem optischen Resonator mit Titan:Saphir-Kristall
als Verstärkungsmedium und einem die Pumpleistung liefernden Verdi-Laser (Coherent).
Im Verdi befindet sich ein Nd:YVO4-Kristall, der durch Laserdioden gepumpt wird und
Laserstrahlung bei einer Wellenlänge von 1064 nm emittiert. Durch einen in den Verdi
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Abbildung 4.1.: Schematische Darstellung des experimentellen Aufbaus zur MPM-gesteuerten
Nanochirurgie, der in drei Bereiche unterteilt war: Strahlmodulation, Scaneinheit und Mikroskop.
AOM: Akusto-optischer Modulator, PMT: Photomultiplier.
integrierten LBO-Kristall wird diese frequenzverdoppelt und in den optischen Resonator
geleitet. Die Verwendung der Kerr-Linsen-Modenkopplung im Resonator ermöglicht die
Erzeugung ultrakurzer Laserpulse im Femtosekundenbereich [Spe91]. Spezifiziert ist der
Chameleon Ultra II mit einer Pulsdauer von 155 fs bei einer Wellenlänge von 790 nm und
einer Repetitionsrate von 80 MHz (siehe Tabelle 4.1).
Der große Vorteil von Titan:Saphir-Lasern besteht in ihrem großen Durchstimmbereich,
welcher durch die starke Kopplung der elektronischen Energiezustände an die Gitterschwin-
gungen im Titan:Saphir-Kristall entsteht [Sal08]. Zudem ermöglicht die starke Trennung
von Emissions- und Absorptionsband eine nahezu verlustfreie Propagation des Laserstrahls
im Resonator. In Kombination mit der extrem guten Wärmeleitfähigkeit des Kristalls
werden daher vergleichsweise hohe Laserleistungen bei gleichzeitig exzellenter mechanischer
Stabilität erreicht [Eic10]. Die Wellenlänge des Chameleon Ultra II lässt sich zwischen
680 und 1080 nm in 1 nm-Schritten variieren. Dabei hängt die mittlere Leistung von der
Wellenlänge ab und beträgt maximal etwa 3,5 W bei 790 nm (siehe Abbildung 4.2).
4.1.2. Strahlmodulation
Die relativen Anteile chemischer und thermischer Effekte im Low-Density-Plasma-Regime
werden entscheidend von der Repetitionsrate des Lasers beeinflusst (siehe Abschnitt 3.3)
[Eat05, Kue09]. Um den Einfluss dieses Parameters bei der intrazellulären Dissektion
zu evaluieren (siehe Kapitel 5), wurde ein akusto-optischer Modulator (AOM) in den
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Abbildung 4.2.: Der Chameleon Ultra II ist
von 680 bis 1080 nm durchstimmbar und hat
bei 790 nm die höchste mittlere Leistung.
Parameter
mittlere Leistung 1 > 3,5W
Wellenlängenbereich 680 - 1080 nm
Pulsdauer 1 155 fs
Repetitionsrate 80 MHz
Strahldurchmesser 1,2 ± 0,2 mm
Strahlelliptizität 0,9 - 1,1
Beugungsmaßzahl M2 < 1,1
1 Werte gelten für λ = 790 nm.
Tabelle 4.1.: Spezifikationen des Cha-
meleon Ultra II. Die Pulsdauer beträgt
bei λ = 790 nm ungefähr 155 fs.
Strahlengang integriert. Dieser besteht aus einem optischen Kristall, in dem einfallende
Laserstrahlen an einer Schallwelle gebeugt werden [Sal08].
In dieser Arbeit wurde der Pulse Select (APE GmbH, Berlin, Deutschland) verwendet,
der sowohl am Eingang als auch am Ausgang ein Brewster-Fenster zur Minimierung von
Reflektionsverlusten beinhaltet. Im Pulse Select wurde der Laserstrahl durch gekrümmte
Spiegel in einen AOM fokussiert und danach wieder kollimiert. Die Beugungseffizienz
wurde bei einer Wellenlänge von 800 nm experimentell zu etwa 60 % bestimmt. Aus dem
Beugungswinkel von 1,1± 0,1◦ ergab sich eine Schallwellenlänge von ungefähr 40 µm [Sal08].
Die Kombination aus Pulse Select-Treiberelektronik und externer Triggerung über eine
LabView-basierte Software ermöglichte die Selektion von Einzelpulsen aus einem Pulszug
mit einstellbarem Teilungsverhältnis zwischen 1:20 und 1:80000. Somit konnte die 80 MHz-
Repetitionsrate des Chameleon Ultra II auf bis zu 1 kHz verringert werden. Unabhängig
vom Teilungsverhältnis und von der Wellenlänge ergab eine Strahlprofilmessung mit der
WinCam D-UCD23 (DataRay, Bella Vista, USA), dass die Elliptizität des gebeugten
Laserstrahls im Vergleich zum ungebeugten Laserstrahl um etwa 10 % größer war. Ursächlich
hierfür waren die Frequenzabhängigkeit des Braggwinkels und der daraus resultierende
Unterschied im Ablenkwinkel zwischen den spektralen Anteilen des Laserpulses [Ngo01].
Beide Laserstrahlen wurden jeweils getrennt voneinander durch einen mechanischen
Shutter (SH10, Thorlabs, Newton, USA) und ein Abschwächersystem geführt, bestehend aus
einer λ/2-Platte (AHWP05M-980, Thorlabs) sowie einem polarisierenden Strahlteilerwürfel
(NT49-870, Edmund Optics, Barrington, USA). Mit dem Shutter wurde die Bestrahlungszeit
der Probe eingestellt, welche gerätespezifisch auf mindestens 10 ms begrenzt war. In einem
nachfolgenden polarisierenden Strahlteilerwürfel wurden die Laserstrahlen wieder überlagert
und zur Scaneinheit geleitet.
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4.1.3. Scaneinheit und Mikroskop
Nach der Überlagerung des gebeugten und ungebeugten Laserstrahls aus dem Pulse Select
wurde der Strahldurchmesser durch ein Teleskopsystem (f1 =25 mm und f2 =50 mm,
Abstand d1 = f1 + f2) aus Achromaten (Thorlabs) um einen Faktor Zwei vergrößert, um
die nachfolgenden Scanspiegel mit einer nutzbaren Fläche von jeweils 9 mm2 optimal
auszuleuchten (siehe Abbildung 4.3).
Abbildung 4.3.: Strahlengang in der Scaneinheit und im Mikroskop zur Anregung sowie
Detektion von Fluoreszenz. PSW: polarisierender Strahlteilerwürfel, L1–L7: achromatische
Linsen mit f1= f7=25 mm, f2 bis f5=50 mm und f6=150 mm, Sx und Sy: Galvanometer-
Scanspiegel, DS: dichroitischer Spiegel, KS: Kippspiegel.
Zum Abrastern der Probe in der x-y-Ebene wurden zwei Galvanometer-Scanspiegel
(6210H, Cambridge Technology, Lexington, USA) verwendet, die einen mechanischen Ab-
lenkwinkel von ± 20◦ bieten und von einem Hochgeschwindigkeits-Analogausgangsmodul
(PCI-6711, National Instruments, Austin, USA) angesteuert wurden. Beim Scanvorgang
ist eine minimale Bewegung des Laserstrahls, demzufolge eine homogene Laserintensität,
in der Ebene der Eingangsapertur des Objektivs von entscheidender Bedeutung [Tsa02].
Daher bildete ein Teleskopsystem mit einer 1-fach Vergrößerung (f3 = f4 =50 mm, Abstand
d2 =2f3 ) aus Achromaten (Thorlabs) den Drehpunkt des ersten Scanspiegels auf den zweiten
Scanspiegel ab. Der Abstand beider Scanspiegel zu diesem „Relaysystem” entsprach dabei
jeweils der Brennweite f3. Analog wurde der Drehpunkt des zweiten Scanspiegels auf die
Eingangsapertur des Objektivs abgebildet.
Um die volle numerische Apertur des Objektivs zu nutzen, muss der 1/e2-Strahldurchmes-
ser mindestens dem Durchmesser der Objektiv-Eingangsapertur entsprechen [Tsa02]; dieser
lag bei den in dieser Arbeit häufig verwendeten Objektiven zwischen 6 und 10 mm (siehe Ta-
belle 4.2). Gleichzeitig waren möglichst geringe Verluste an der Eingangsapertur notwendig,
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um eine ausreichend hohe Laserfluenz im fokalen Volumen zu erreichen. Infolgedessen wurde
ein Teleskopsystem aus Achromaten (Thorlabs) mit einer 3-fach Vergrößerung (f5 =50 mm
und f6 =150 mm, Abstand d3 = f5 + f6) als Kompromiss gewählt, das sich wiederum im Ab-
stand der jeweiligen Brennweiten zum zweiten Scanspiegel bzw. Objektiv befand. Dadurch
ergab sich ein mit der WinCam D-UCD23 (DataRay) gemessener 1/e2-Strahldurchmesser
von 6,5 mm in der Objektivebene.
Tabelle 4.2.: Spezifikationen und Anwendungen der im Rahmen dieser Arbeit häufig verwen-
deten Mikroskop-Objektive (Carl Zeiss AG, Jena, Deutschland).
EC Plan-Neofluar C-Achroplan Plan-Neofluar
Vergrößerung 20x 40x 100x
Numerische Apertur 0,5 0,8 1,3
Arbeitsabstand 2 mm 1,7 mm 0,2 mm
Eingangsapertur 8 mm 10 mm 6 mm
Immersion - Wasser Öl
Brechungsindex 1 1,33 1,52
laterale Auflösung1 545 nm 335 nm 215 nm
axiale Auflösung1 3385 nm 1695 nm 620 nm
primäre Anwendung Zellfusion Nanochirurgie Nanochirurgie
1 Werte wurden nach Gleichung (3.6) für λ = 720 nm berechnet.
Zur Bildgebung und Dissektion biologischer Proben wurden die überlagerten Laserstrahlen
in ein invertiertes Mikroskop (Axiovert 100, Carl Zeiss AG) eingekoppelt. Ein dichroitischer
Spiegel (HC 670 SP, Semrock, Rochester, USA) im Reflektorschieber des Mikroskops mit
einer Reflektivität von mehr als 90 % im NIR-Bereich sowie einer Transmission von mehr
als 95 % im sichtbaren Spektrum diente der Trennung von Laserstrahlung und Fluoreszenz.
Nach der Reflektion am dichroitischen Spiegel wurde der Laserstrahl mit einem Objektiv in
die Probe fokussiert, dessen Auswahl für jede Anwendung nach den Anforderungen an die
numerische Apertur und Vergrößerung erfolgte (siehe Tabelle 4.2).
Die präzise Positionierung der Probe erfolgte in der x-y-Ebene durch einen motorisierten
Verschiebetisch (H117, Prior Scientific, Rockland, USA) mit einer Genauigkeit von 1 µm und
in der z-Ebene durch ein piezoelektrisches Positioniersystem (nanoMIPOS 300, Piezosystem
Jena GmbH, Jena, Deutschland) mit einer Genauigkeit von 100 nm. Für die Experimente mit
biologischen Proben wurde optional eine Mikroskop-Inkubationskammer (Okolab, Ottaviano,
Italien) auf dem Verschiebetisch befestigt, um optimale Kulturbedingungen außerhalb des
Inkubators zu gewährleisten. Zur Bestimmung der Laserleistung in der Objektivebene wurde
ein Halbleiterdetektor (LM 2-VIS, Coherent) in Kombination mit einem Leistungsmessgerät
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(Fieldmaster, Coherent) verwendet. Die Leistung auf der Probe entsprach dem gemessenen
Wert multipliziert mit der Transmission des Objektivs.
Die durch Multiphotonenabsorption induzierte Fluoreszenz im sichtbaren Wellenlängenbe-
reich wurde vom Objektiv wieder aufgesammelt und am dichroitischen Spiegel transmittiert.
Zur Unterdrückung der Laserstrahlung durchlief diese einen Sperrfilter (HC 680/SP, Sem-
rock) mit einer Transmission von weniger als 10−8 im NIR-Bereich. Zusätzliche Bandpassfilter
(Brightline HC, Semrock) im Filterrad des Mikroskops ermöglichten die Selektion einzelner
Bereiche aus dem sichtbaren Spektrum zur Trennung von Fluoreszenzsignalen. Abschließend
wurde die Fluoreszenz von einer kurzbrennweitigen Linse (f7 =25 mm) auf einen Photo-
multiplier (R6357, Hamamatsu Photonics, Hamamatsu, Japan) fokussiert, so dass diese
beim Abrastern der Probe immer auf die Detektorfläche traf [Tsa02].
Der Photomultiplier lieferte einen zur Fluoreszenzintensität proportionalen Stromfluss.
Dieser wurde im nachgeschalteten Verstärker (C7319, Hamamatsu Photonics) mit dem
Faktor 106 V/A in eine Spannung umgewandelt und vom Analog-Digital-Wandler eines
Multifunktions-Datenerfassungsmoduls (PCI-6110, National Instruments) digitalisiert. Eine
innerhalb der Abteilung Biomedizinische Optik entwickelte LabView-basierte Software kon-
vertierte dieses Signal in ein 8 bit-Graustufenbild. Die Software diente ferner der Ansteuerung
der Probenpositionierung, des Lasers und der Shutter sowie der Einstellung der Parameter
für Bildgebung und Dissektion biologischer Proben. Durch ein mäanderförmiges Abrastern
der Probe konnte bei einer Bildgröße von 300x300 Pixel eine maximale Bildwiederholrate
von 4 fps erreicht werden; dies entsprach einer Verweildauer von ungefähr 3 µs pro Pixel.
Zur konventionellen Lichtmikroskopie wurde eine Durchlichtbeleuchtung (HAL 100,
Carl Zeiss AG) verwendet. Durch einen Kippspiegel im Mikroskopkorpus konnte das
vom Objektiv transmittierte Licht zu einer CCD-Kamera (CCD1300CB, VDS Vosskühler
GmbH, Osnabrück, Deutschland) abgelenkt werden. Die Kamerabilder wurden mit einer
Bildwiederholrate von 10 fps aufgenommen.
4.2. Charakterisierung des experimentellen Aufbaus
In diesem Abschnitt wird der experimentelle Aufbau hinsichtlich seiner wichtigsten Pa-
rameter charakterisiert; zum einen die Pulsdauer und das Zeit-Bandbreiten-Produkt des
Lasers und zum anderen die optische Auflösung und die Bildfeldgröße bzw. -homogenität
des Multiphotonenmikroskops. Dabei wird durch Berechnungen sowie Simulationen ein
Vergleich zwischen Theorie und Experiment gezogen.
4.2.1. Pulsdauer des Lasers
Ultrakurze Laserpulse im Femtosekundenbereich werden bei der Propagation in dispersiven
Medien zeitlich verbreitert (siehe Anhang C). Die Auswirkung der Gruppengeschwindigkeits-
dispersion (GVD, engl.: group velocity dispersion) auf die Pulsdauer τin eines gaußförmigen,
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chirpfreien Laserpulses kann mit [Zip03b]
τout = τin
√√√√1 + (4 · ln(2)D
τ2in
)2
(4.1)
abgeschätzt werden, wobei D die Gesamtdispersion aller Medien mit der Einheit (fs)2 und
τout die resultierende Pulsdauer kennzeichnen. In Abbildung 4.4 ist die Gesamtdispersion
des Aufbaus ohne Mikroskop-Objektive dargestellt, da deren Hersteller keine entsprechenden
Werte veröffentlicht. Erkennbar ist analog zum Verlauf des Brechungsindex in Abbildung C.1a
ein streng monotoner Abfall der Gesamtdispersion mit zunehmender Wellenlänge. Bei einer
Wellenlänge von 800 nm ergab sich eine Gesamtdispersion von D = 11700 fs2, die mit
anderen Multiphotonenmikroskopen (3000 bis 20000 fs2) vergleichbar ist [Zip03b].
Abbildung 4.4.: Die Gesamtdispersion
des experimentellen Aufbaus ohne Objek-
tiv lag im Titan:Saphir-Wellenlängenbereich
zwischen 7500 und 15000 fs2.
Abbildung 4.5.: Schematischer Aufbau
für die Messung der Pulsdauer, welche auf
der SHG in einem nichtlinearen Kristall ba-
siert. DT: Detektor.
Zur Bestimmung der Dispersion der Mikroskop-Objektive und der Pulsdauer in der
Probenebene wurden Autokorrelatoren (Mini / Carpe, APE GmbH ) verwendet, da Pulse
im Femtosekundenbereich zu kurz für eine direkte Messung mit elektronischen Detekto-
ren sind [Sar09]. Das Prinzip der Autokorrelation basiert auf der Erzeugung der zweiten
Harmonischen (SHG, engl.: second harmonic generation) in einem nichtlinearen Kristall
durch zeitliche und räumliche Überlagerung zweier nicht-kollinearer Teilstrahlen (siehe
Abbildung 4.5). Dabei durchläuft ein Teilstrahl eine variable Verzögerungsstrecke und
die Effizienz der SHG wird in Abhängigkeit der Verzögerungszeit detektiert. Die daraus
ermittelte Autokorrelationsfunktion zweiter Ordnung wird mit einem Korrekturfaktor G
multipliziert, der von der Intensitätsverteilung des zu vermessenden Laserpulses abhängt.
Für die gaußförmige Intensitätsverteilung des Chameleon Ultra II gilt G = 0,71 [Sar09].
Die Pulsdauer ergibt sich schließlich aus der FWHM des Gauß-Fits der modifizierten
Autokorrelationsfunktion.
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Abbildung 4.6.: (a) Die gemessene Pulsdauer nahm vom Laserausgang bis hinter das
Mikroskop-Objektiv durch akkumulierende Dispersion stetig zu und stimmte gut mit be-
rechneten Werten überein (gestrichelte Linie). (b) Die Gesamtdispersion der beiden verwendeten
Mikroskop-Objektive sank kontinuierlich mit zunehmender Wellenlänge. In beiden Graphen
geben die Fehlerbalken die jeweilige Messungenauigkeit an.
Die Pulsdauer wurde an drei markanten Punkten innerhalb des experimentellen Aufbaus
bestimmt: (1) nach dem Laserausgang, (2) nach dem ersten Linsensystem und (3) hinter
dem Mikroskop-Objektiv. Während für die beiden erstgenannten Punkte der Autokorrelator
Mini verwendet wurde, konnte die Pulsdauermessung hinter dem Objektiv durch den
großen Divergenzwinkel des Laserstrahls nur mit dem Carpe durchgeführt werden. Da die
Ausgangsleistung des Lasers deutlich oberhalb der Zerstörschwelle der Autokorrelatoren lag,
musste diese am Messpunkt (1) durch ein zusätzliches Abschwächersystem, bestehend aus
λ/2-Platte und polarisierendem Strahlteilerwürfel, verringert werden.
Nach dem Laserausgang wurde eine Wellenlängen-abhängige Pulsdauer zwischen 140
und 210 fs mit einem Minimum bei 960 nm gemessen (siehe Abbildung 4.6a). Zwischen
den Messpunkten nahm die Pulsdauer erwartungsgemäß zu. Dieser Zuwachs war stark
Wellenlängen-abhängig und variierte am Punkt (3) für das C-Achroplan-Objektiv zwischen
45 % (720 und 1040 nm) und 80 % (960 nm). Für das Fluar 5x-Objektiv (Carl Zeiss AG)
ergaben sich leicht geringere Werte von 40 bis 70 %.
Mit Gleichung (4.1) und der GVD aller optischen Komponenten (siehe Abbildung C.1b)
konnte aus der experimentellen Pulsdauer an den Messpunkten (1) und (3) die theoretische
Pulsdauer am Laserausgang sowie nach dem ersten Linsensystem und die Gesamtdispersion
der Mikroskop-Objektive berechnet werden. Deutlich erkennbar ist die sehr gute Überein-
stimmung zwischen den theoretischen und experimentellen Pulsdauern nach dem ersten
Linsensystem (siehe Abbildung 4.6a). Im Vergleich zu Messpunkt (1) mit einem zusätzlichen
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Abschwächersystem war die theoretische Pulsdauer am Laserausgang um weniger als 5 fs
kleiner und stimmte im Wellenlängenbereich von 860 bis 1040 nm mit den Spezifikationen des
Herstellers überein (siehe Tabelle 4.1). Die Gesamtdispersion der Mikroskop-Objektive DO
nahm entsprechend der GVD der anderen optischen Komponenten mit steigender Wellen-
länge kontinuierlich ab (vgl. Abbildungen 4.6b und C.1b). Bei einer Wellenlänge von 800 nm
betrug diese für das C-Achroplan-Objektiv etwa DO = 4000 fs2 und für das Fluar-Objektiv
ungefähr DO = 3000 fs2. Analog zu anderen Multiphotonenmikroskopen hatte damit das
Mikroskop-Objektiv den größten Anteil an der Gesamtdispersion [Koe00].
4.2.2. Zeit-Bandbreiten-Produkt
Die Verbindung von Zeit- und Frequenzraum mittels Fouriertransformation hat zur Folge,
dass die FWHM des Laserspektrums und der Pulsdauer durch das Zeit-Bandbreiten-Produkt
aneinander gekoppelt sind. Bei einer gaußförmigen Intensitätsverteilung im Zeitraum ergibt
sich nach einer Fouriertransformation wiederum ein gaußförmiges Spektrum im Frequenz-
raum. In diesem Fall gilt für das Zeit-Bandbreiten-Produkt [Die96]
∆f∆τ = c
λ2
∆λ∆τ ≥ 0, 44 (4.2)
mit der FWHM der spektralen Bandbreite ∆f und der FWHM der Pulsdauer ∆τ . Dieses
Produkt entspricht nur für einen sogenannten Bandbreiten-begrenzten Laserpuls dem
minimalen Wert. Da sich die Pulsdauer bei der Propagation in einem dispersiven Medium
ohne Beeinflussung des Spektrums vergrößert, nimmt das Zeit-Bandbreiten-Produkt mit
steigender Gesamtdispersion kontinuierlich zu (siehe Gleichung 4.1).
Die spektrale Bandbreite des Lasers wurde nur an einer festen Position innerhalb des
experimentellen Aufbaus mit einem Spektrometer bestimmt (QE6500, Ocean Optics, Dune-
din, USA). Gerechtfertigt war dies durch den vernachlässigbaren Einfluss der Selbstpha-
senmodulation auf das Spektrum innerhalb der Spezifikationen des Chameleon Ultra II
[Nib95, Nib96, Sch01]. Infolgedessen blieb die spektrale Bandbreite bis zur Objektivebene
unverändert, so dass die Messung vor dem ersten Linsensystem zur Berechnung des Zeit-
Bandbreiten-Produkts an allen drei Messpunkten aus Abschnitt 4.2.1 verwendet wurde.
Bei Wellenlängen von 720 und 800 nm ergaben sich spektrale Bandbreiten von ∆λ = 4,3
bzw. 5,8 nm (siehe Abbildung 4.7a). Damit berechnete sich das Zeit-Bandbreiten-Produkt
am Laserausgang Wellenlängen-unabhängig zu 0,5. Folglich waren die Laserpulse des
Chameleon Ultra II nach dem Verlassen des Resonators nahezu Bandbreiten-begrenzt.
Zwischen den Messpunkten nahm das Zeit-Bandbreiten-Produkt durch die akkumulierende
Gesamtdispersion kontinuierlich zu und betrug nach dem C-Achroplan-Objektiv ungefähr 0,8
(siehe Abbildung 4.7b).
4.2.3. Optische Auflösung des Multiphotonenmikroskops
In Abschnitt 3.1.3 wurde die beugungsbedingte Auflösungsgrenze für die 2PM dargestellt.
Deren Herleitung basiert auf einer gleichmäßigen Ausleuchtung der Eingangsapertur des
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Abbildung 4.7.: (a) Die spektrale Bandbreite der Laserpulse betrug bei einer Zentralwellen-
länge von 800 nm etwa ∆λ = 5,8 nm. (b) Das Zeit-Bandbreiten-Produkt nahm Wellenlängen-
unabhängig vom Laserausgang bis zur Probenebene von 0,5 auf 0,8 zu.
Objektivs mit einer ebenen Welle, die in einem idealen Punkt in der Bildebene konvergiert.
Da die Komponenten eines experimentellen 2PM-Aufbaus dieser Idealisierung nicht ent-
sprechen, wird die beugungsbegrenzte Auflösung nie vollständig erreicht. Jedes optische
Element induziert Aberrationen, welche die Strahltaille vergrößern und damit die Auflösung
verschlechtern [Paw06].
Zur Bestimmung der Auflösung eines 2PM-Aufbaus haben sich lumineszente Objekte mit
Durchmessern unterhalb der Beugungsgrenze als Standard etabliert. Die Intensitätsvertei-
lung der detektierten Punktspreizfunktion wird mit einem Gauß-Fit genähert und dessen
FWHM als laterale und axiale Auflösung definiert (siehe auch Gleichung (3.6)) [Paw06].
Dabei ist zu beachten, dass die Größe der lumineszenten Objekte mit einem Durchmesser D
durch Faltung mit der Intensitätsverteilung die detektierte Punktspreizfunktion (PD) be-
einflusst. Die tatsächliche Punktspreizfunktion (PT) und damit die Auflösung ergibt sich
aus der Beziehung PT =
√
P 2D −D2 [Row99]. Im Rahmen dieser Arbeit wurden chemisch
hergestellte Gold-Nanopartikel mit D = 79,4 ± 6,4 nm verwendet (PGO-80, Kisker GmbH,
Steinfurt, Deutschland), die mit einer Konzentration von 1010 Partikel pro Milliliter Was-
ser in eine Glasboden-Petrischale (µDish 35mm, ibidi GmbH, Martinsried, Deutschland)
transferiert wurden. Da die Aufnahmezeit eines dreidimensionalen 2PM-Bilderstapels im
Sekundenbereich lag, wurde die Probe eine Stunde lang getrocknet, um die Mobilität der
Nanopartikel zu minimieren.
Die Punktspreizfunktion wurde bei einer Wellenlänge von 720 nm mit dem Plan-Neofluar-
Objektiv (NA = 1,3) detektiert. Für die Erzeugung dreidimensionaler Bilderstapel erfolg-
te eine Überabtastung des Volumens, um die vollständige Bildinformation zu bewahren
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(Nyquist-Shannon-Abtasttheorem) [Sha49]. Der Pixelabstand war in allen drei Dimensionen
deutlich kleiner als die Hälfte der beugungsbedingten Auflösungsgrenze und wurde mit
einer Mikrometerskala kalibriert. Dazu wurde die laterale Position des Laserstrahls in
Abhängigkeit des mechanischen Ablenkwinkels der Scanspiegel bestimmt.
Erwartungsgemäß wurde kein Unterschied zwischen der Auflösung in x- und y-Richtung
beobachtet. Nach einer Mittelung über fünf Nanopartikel ergab sich eine laterale Auflösung
von ∆x = 270 ± 8 nm und eine axiale Auflösung von ∆z = 700 ± 38 nm (siehe Abbildung 4.8).
Diese Werte lagen nach Gleichung (3.6) ungefähr 25 bzw. 15 % über der beugungsbedingten
Auflösungsgrenze. Die geringe Überfüllung der Eingangsapertur des Plan-Neofluar-Objektivs
um 10 % konnte die Verschlechterung der Auflösung nur zu einem geringen Teil erklären
[Tsa02, Hel05]. Vermutlich war diese größtenteils auf die von den Optiken im Strahlengang
induzierten Aberrationen zurückzuführen.
Abbildung 4.8.: x-z-Querschnitt der Punktspreizfunktion eines 80 nm Gold-Nanopartikels bei
einer Wellenlänge von 720 nm und einer NA = 1,3. Die gemessene laterale und axiale Auflösung
betrug 270 bzw. 700 nm.
4.2.4. Bildfeldgröße und -homogenität
Für das dreidimensionale Abrastern fluoreszenter Objekte im Millimeterbereich wird in der
MPM konventionell eine Mosaikaufnahme durchgeführt, da die Bildfeldgröße nur im Bereich
weniger Hundert Mikrometern liegt [Cho06]. Diesbezüglich wird bei einer homogenen Probe
im Idealfall eine homogene Fluoreszenzintensität über den gesamten Bildbereich detektiert.
Auf Grund der Zellmigration erfordert die Mosaikaufnahme lebender Proben eine möglichst
geringe Aufnahmezeit. Diese skaliert quadratisch mit dem Inversen der Bildfeldgröße, so
dass eine Maximierung der Bildfeldgröße unabdingbar ist.
Die Bildfeldgröße sowie -homogenität wurden mit dem Farbstoff Fluorescein (Sigma
Aldrich, St. Louis, USA) und dem Plan-Neofluar-Objektiv (NA = 1,3) bestimmt. Dazu
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Abbildung 4.9.: (a) Experimentell bestimmte und (b) theoretisch berechnete Abhängigkeit
der Fluoreszenzintensität vom mechanischen Ablenkwinkel der Scanspiegel. (a) Die Fluoreszenz-
intensität einer homogenen Fluorescein-Lösung nahm mit steigendem Ablenkwinkel unabhängig
von der Ablenkrichtung kontinuierlich ab. Der Winkel für einen Abfall auf 80 % der maximalen
Fluoreszenzintensität betrug α80% = 3,5◦. (b) ZEMAX -Berechnungen ergaben bei Integration
eines Relaysystems zwischen den Scanspiegeln eine Steigerung von α80% um 65 % (6,1 vs. 3,7◦).
wurde Fluorescein in 1 % Low-Melting-Agarose (Biozym Scientific GmbH, Wien, Österreich)
in deionisiertem Wasser gesättigt gelöst, erhitzt und homogen vermischt. Anschließend
wurde die Lösung in eine Glasboden-Petrischale (µDish 35mm, ibidi GmbH ) transferiert
und eine Stunde lang getrocknet.
Die notwendige Laserleistung für eine Detektion der Fluorescein-Fluoreszenz lag bei
Wellenlängen um 780 nm zwischen 1 und 10 mW, so dass die Empfindlichkeit mit an-
deren Multiphotonenmikroskopen vergleichbar war [Koe00]. Wie erwartet hatte die La-
serwellenlänge keinen signifikanten Einfluss auf die Bildfeldgröße und -homogenität. Die
Fluoreszenzintensität war im Zentrum des Bildes am höchsten und nahm mit steigendem
Ablenkwinkel kontinuierlich ab, wobei dieser Abfall unabhängig von der Ablenkrichtung
war (siehe Abbildung 4.9a). Der mechanische Ablenkwinkel für einen Abfall auf 80 % der
maximalen Fluoreszenzintensität betrug α80% = 3,5◦ und entsprach einer Bildfeldgröße von
135 µm. Im Vergleich zu vorherigen Aufbauten stellte dies eine Steigerung um etwa 80 %
dar [Bau05]. Dies war auf die Integration eines Relaysystems zwischen den Scanspiegeln
zurückzuführen (siehe Abbildung 4.3) [Tsa02].
Zum Vergleich von Theorie und Experiment wurde der Einfluss des Relaysystems auf
die Bildfeldgröße mit der Software ZEMAX (Radiant ZEMAX LLC, Bellevue, USA) be-
rechnet. Dazu wurde der Strahlengang aus Abbildung 4.3 anhand von Herstellerdaten
zu den einzelnen optischen Komponenten simuliert. Durch die fehlenden Daten zu den
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Mikroskop-Objektiven wurde analog zum Plan-Neofluar-Objektiv eine fokussierende Optik
mit einem Eingangsapertur-Durchmesser von 6 mm verwendet. Die Integration eines Re-
laysystems führte zu einer deutlich höheren Homogenität der Fluoreszenzintensität (siehe
Abbildung 4.9b). Die mechanischen Ablenkwinkel für einen Abfall auf 80 % der maxima-
len Fluoreszenzintensität betrugen α80% = 6,1 und 3,7◦ für einen Aufbau mit bzw. ohne
Relaysystem. Dies entsprach einem Zuwachs von 65 % und stimmte damit gut mit den
experimentellen Werten überein.
Die ZEMAX -Berechnungen zeigten, dass der maximale Ablenkwinkel bei integriertem
Relaysystem nur durch den Ein-Zoll-Durchmesser der Linsen in den Teleskopsystemen
auf etwa 8◦ begrenzt wurde. Jedoch war α80% im Experiment um 75 % kleiner als in
den Berechnungen (vgl. Abbildungen 4.9a und b). Dies war auf zusätzliche Begrenzungen
des Lichtkegels im Detektionsstrahlengang zurückzuführen. Die einzelnen Positionen des
Filterrads im Axiovert 100 sind für einen Optikdurchmesser von einem Zoll konstruiert.
Dadurch wird mit steigendem Ablenkwinkel ein zunehmender Anteil der Fluoreszenz
abgeschnitten und gelangt nicht mehr auf den Photomultiplier. Eine Umgehung dieser
Einschränkung ist in Zukunft nur durch die Verwendung eines anderen Mikroskop-Korpus
für den MPM-Aufbau möglich.
4.2.5. Zusammenfassung
Die ultrakurzen Laserpulse des Chameleon Ultra II wurden infolge der GVD im experimen-
tellen Aufbau von 155 fs am Laserausgang auf etwa 270 fs hinter dem Mikroskop-Objektiv
verbreitert, was einer Gesamtdispersion von ungefähr 15000 fs2 entsprach. Dabei blieb
das Spektrum auf Grund der geringen Pulsenergien im nJ-Bereich unverändert. Die im
Strahlengang induzierten Aberrationen führten zu einer etwa 20 %-igen Verschlechterung
der Auflösung im Vergleich zur Beugungsgrenze. Durch die Integration eines Relaysystems
zwischen den Scanspiegeln konnte das Bildfeld gegenüber vorherigen Arbeiten um etwa 80 %
vergrößert werden. Dies wurde anhand von ZEMAX -Berechnungen theoretisch bestätigt.

5. Charakterisierung der Effekte im
Low-Density-Plasma-Regime
Die Bestrahlung von Fluorophor-markierten, biologischen Strukturen im Low-Density-
Plasma-Regime führt jeweils ab einer bestimmten Schwellenenergie zur Photobleichung
der Fluorophore bzw. chemischen Materialdissektion im fokalen Volumen (siehe Kapitel 3).
In diesem Kapitel werden die grundlegenden Effekte im Low-Density-Plasma-Regime auf
subzellulärer Ebene charakterisiert, um einen Überblick der Wechselwirkung ultrakurzer
Laserpulse mit biologischen Medien zu erlangen. Dazu wurde der in Kapitel 4 beschriebene
experimentelle Aufbau verwendet.
Zuerst werden die Mechanismen der Photobleichung höherer Ordnung und deren Auswir-
kungen auf die unmittelbare chemische Umgebung evaluiert. Danach wird die intrazelluläre
Dissektion von der Photobleichung abgegrenzt und die Dissektions-Schwellenenergie in
Abhängigkeit der Laserparameter sowie der Anwesenheit exogener Fluorophore untersucht.
Abschließend wird die Laser-induzierte Fusion verschiedener Zelltypen demonstriert und ein
Vergleich zur Optoporation gezogen.
5.1. Photobleichung höherer Ordnung
Die Photobleichung von Fluorophoren führt zur irreversiblen Modifikation ihrer chemi-
schen Struktur (siehe Abschnitt 3.1.2). In dieser Arbeit wurde die Photobleichung höherer
Ordnung je eines endogenen (eGFP) und eines exogenen Fluorophors (Hoechst 33342)
untersucht. Die Bleichung wurde analog zur Fluoreszenzdetektion durch ein kontinuierliches,
mäanderförmiges Abrastern der Probe induziert. Zur Fokussierung wurde entweder eine
NA von 0,8 oder 1,3 benutzt (siehe Tabelle 4.2). Dabei wurde die Wellenlänge zwischen 720
und 950 nm variiert sowie eine Repetitionsrate von 4 oder 80 MHz eingestellt. Außerhalb
dieser Parameterbereiche war die mittlere Laserleistung zu gering für eine signifikante
Photobleichung der verwendeten Fluorophore innerhalb eines sinnvollen Zeitraums von
zehn Minuten.
Für die Experimente wurden entweder Hoechst-gefärbte, bovine Aorten-Endothelzellen
oder eGFP-exprimierende, murine RAT1-Fibroblasten verwendet (siehe Anhang A.1). Wäh-
rend Hoechst fest an die DNA bindet, ist das durch Proteinbiosynthese hergestellte eGFP
[Pat97, Tsi98] frei im intrazellulären Raum beweglich. Folglich wird nur bei der Photo-
bleichung von eGFP die Abnahme der Fluoreszenzintensität durch Diffusion von Molekülen
aus der unmittelbaren intrazellulären Umgebung kompensiert.
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Im Folgenden werden zunächst die Anregungs- und Photobleichungsordnungen der Fluo-
rophore bestimmt. Hiernach wird der Einfluss der Photobleichung auf die intrazelluläre
Umgebung sowie die Erzeugung von ROS evaluiert. Die statistische Signifikanz der Ergeb-
nisse wurde mit SigmaStat 3.5 (Systat Software, Chicago, USA) getestet. Unterschiede
zwischen den Versuchsgruppen wurden ab einem Signifikanzniveau von P < 0,05 als statis-
tisch signifikant angenommen.
5.1.1. Anregungs- und Photobleichungsordnungen
Die Anregungsordnung NMP ist äquivalent zur Photonenanzahl für die Anregung der
Fluorophore vom Grundzustand S0 in den nächsthöheren elektronischen Zustand S1. Zur
Bestimmung von NMP wurde die mittlere Laserleistung P in einem Bereich ohne signifikante
Photobleichung variiert und dabei die Fluoreszenzintensität I detektiert. Anschließend
wurden die Messwerte mit einer Potenzfunktion I ∝ P NMP genähert.
Die Laserbestrahlung Hoechst-gefärbter Endothelzellen ergab einen nahezu quadratischen
Anstieg der Fluoreszenzintensität mit der Laserleistung (NMP ≈ 2) bei Wellenlängen
zwischen 720 und 800 nm. Oberhalb dieses Bereichs stieg die Anregungsordnung mit der
Wellenlänge kontinuierlich und signifikant auf NMP = 2,5 bei 950 nm an (P < 0,001,
ANOVA und Tukey-Test). Folglich dominierte die Zwei-Photonen-Absorption zwischen 720
und 800 nm, während die Drei-Photonen-Absorption oberhalb von 800 nm zunehmend an
Einfluss gewann. Für eGFP-exprimierende RAT1-Fibroblasten wurde über den gesamten
Wellenlängenbereich ein Wert von NMP ≈ 2 gemessen, was auf eine dominierende Zwei-
Photonen-Absorption hinweist. Unterhalb von 800 nm wurde zusätzlich eine schwache Ein-
Photonen-Absorption beobachtet, die jedoch keinen signifikanten Einfluss hatte (P ≥ 0,12,
ANOVA und Tukey-Test).
Die zeitliche Abnahme der Fluoreszenzintensität I(t) durch Photobleichung konnte in
allen Messungen in sehr guter Näherung (Bestimmtheitsmaß R2 ≥ 0,98) durch eine einzelne
Exponentialfunktion beschrieben werden
I(t) = I0 exp
(
− ln(2)
t1/2
t
)
= I0 exp(−kt) , (5.1)
wobei I0 die ursprüngliche Fluoreszenzintensität und t1/2 die Halbwertszeit darstellt. Die
Photobleichungsrate k hängt nach Gleichung (3.4) zusätzlich von der Photobleichungs-
ordnung NPB der mittleren Laserleistung P ab. Folglich konnte NPB aus der Messung
der Halbwertszeit bei verschiedenen Laserleistungen durch Näherung der Werte mit einer
Potenzfunktion t1/2 ∝ P −NMP bestimmt werden. Dabei wurde durchgehend ein gleichgroßes
Bildfeld von 9500 µm2 verwendet, um eine konstante Scangeschwindigkeit zu erhalten. Die
Bildwiederholrate der Fluoreszenzdetektion betrug ungefähr 2,5 fps, so dass t1/2 mit einer
Genauigkeit von etwa 200 ms gemessen wurde.
Für Hoechst ergab sich bei Wellenlängen zwischen 720 und 920 nm eine Photobleichungs-
ordnung von NPB ≈ 2 ohne signifikante Unterschiede zwischen den einzelnen Messwerten
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(P ≥ 0,06, ANOVA und Tukey-Test; siehe Abbildung 5.1a). Indes stieg NPB bei 930 nm
sprunghaft auf den Wert Drei an (P < 0,001, ANOVA und Tukey-Test). Die Photobleichung
von eGFP resultierte in NPB ≈ 3 für Wellenlängen zwischen 720 und 820 nm (P = 0,07,
ANOVA; siehe Abbildung 5.1b). Wiederum stieg die Photobleichungsordnung sprunghaft
um Eins an, in diesem Fall bei einer Wellenlänge von 840 nm (P < 0,001, ANOVA und
Tukey-Test). Von 860 bis 920 nm variierte NPB leicht um den Wert Vier. Bei Vernachläs-
sigung einer Messung (920 nm, 4 MHz und NA = 1,3) wurden in diesem Bereich keine
signifikanten Unterschiede beobachtet (P = 0,37, ANOVA). Unabhängig vom Fluorophor
hatten weder die Repetitionsrate noch die NA einen Einfluss auf die Anregungs- sowie
Photobleichungsordnung; dies galt für alle Wellenlängen zwischen 720 und 950 nm.
Abbildung 5.1.: Die Photobleichungsordnung NPB stieg bei einer Fluorophor-abhängigen
Wellenlänge von (a) 930 nm für Hoechst bzw. (b) 840 nm für eGFP sprunghaft um Eins an
(gepunktete Linien) und war unabhängig von der Repetitionsrate sowie der NA. Die Messwerte
stellen den Mittelwert ± Standardabweichung aus mindestens fünf Wiederholungen dar.
Zur Evaluation des Einflusses weiterer Laserparameter wurde die Photobleichung in
Abhängigkeit der Größe des abgerasterten Bildfelds und der applizierten Energiedichte
untersucht. Letztere wurde als Produkt der Pulsenergie und der Anzahl der Laserpulse pro
Volumen definiert. Bei konstanter NA, Repetitionsrate und Wellenlänge war die Halbwerts-
zeit t1/2 proportional zur Größe des Bildfelds und damit der Anzahl applizierter Laserpulse.
Ferner führte die Verwendung höherer Pulsenergien unabhängig von der Repetitionsrate zu
einem schnelleren Abfall der Fluoreszenzintensität mit der applizierten Energiedichte.
5.1.2. Beeinflussung der intrazellulären Umgebung
In diesem Abschnitt wird der Einfluss der Photobleichung höherer Ordnung auf die intra-
zelluläre, chemische Umgebung dargestellt. Dazu wurden Hoechst 33342-gefärbte, eGFP-
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Abbildung 5.2.: Einfluss der eGFP-Photobleichung auf umliegende Hoechst-Moleküle. Simul-
tan zur eGFP-Photobleichung nahm die Hoechst-Fluoreszenzintensität unabhängig von der
Halbwertszeit sowie Repetitionsrate um etwa 55 bis 80 % ab, bezogen auf den Abfall der eGFP-
Fluoreszenzintensität. Die Messwerte stellen den Mittelwert ± Standardfehler aus mindestens
acht Wiederholungen dar. Skala: 10 µm.
exprimierende RAT1-Fibroblasten verwendet (siehe Anhang A.1). Zur Unterscheidung der
Fluoreszenzsignale von eGFP und Hoechst wurden verschiedene Anregungswellenlängen ge-
wählt, bei denen die Fluorophore jeweils einen großen Multiphotonen-Absorptionsquerschnitt
besitzen: 900 nm für eGFP [Hei01] und 720 nm für Hoechst [Bes02]. Hinsichtlich der
Photobleichung hatte eine Hoechst-Färbung der RAT1-Fibroblasten unabhängig von der
Laserleistung keinen Einfluss auf die Halbwertszeit von eGFP bei 900 nm (P ≥ 0,08, t-Test).
Folglich wurden Hoechst-Moleküle bei dieser Wellenlänge nicht durch eine direkte Photon-
Fluorophor-Wechselwirkung geblichen. Dies ermöglichte eine selektive Photobleichung der
eGFP-Moleküle und damit die Bestimmung ihrer Auswirkungen auf die Hoechst-Moleküle
in der unmittelbaren Umgebung. Dabei wurden verschiedene Laserleistungen mit Halbwerts-
zeiten von bis zu 200 s verwendet.
Die eGFP-Photobleichung von Hoechst 33342-gefärbten RAT1-Fibroblasten bei einer
Wellenlänge von 900 nm resultierte in einem Abfall der Hoechst-Fluoreszenzintensität um 55
bis zu 80 %, bezogen auf den entsprechenden Abfall der eGFP-Fluoreszenzintensität (siehe
Abbildung 5.2). Dieses Verhalten war unabhängig von der Halbwertszeit und Repetitionsrate
(P = 0,65, ANOVA).
5.1.3. Entstehung reaktiver Sauerstoffspezies
Zur Analyse der Entstehung von ROS im intrazellulären Raum während der Photobleichung
wurden Hoechst 33342-gefärbte Endothelzellen zusätzlich mit CM-H2DCFDA inkubiert,
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einem Fluoreszenz-Indikator für oxidativen Stress (siehe Anhang A.1). Die simultane
Photobleichung von Hoechst und Zweiphotonenanregung von CM-H2DCFDA wurde bei
einer Wellenlänge von 860 nm durchgeführt, da beide Fluoreszenzsignale in diesem Fall
mit Emissionsfiltern (Hoechst: Brightline HC 475/42, CM-H2DCFDA: Brightline HC
525/50 ; Semrock) getrennt werden konnten. Der zeitliche Verlauf der CM-H2DCFDA-
Fluoreszenzintensität wurde bei verschiedenen Laserleistungen detektiert und mit dem
simultanen, exponentiellen Abfall der Hoechst-Fluoreszenzintensität korreliert. Dieser Abfall
wurde anschließend anhand der jeweiligen, gemessenen Halbwertszeit modelliert.
Während der Photobleichung von Hoechst stieg die Anzahl von ROS-Molekülen im
intrazellulären Raum kontinuierlich mit der Zeit an (siehe Abbildung 5.3). Dabei stimmten
die Zeiträume bis zur Sättigung dieses Anstiegs und bis zur vollständigen, chemischen
Zerstörung der Hoechst-Moleküle überein. Des Weiteren entsprach der Zeitpunkt für das
Erreichen des halben Sättigungswerts innerhalb der Fehlerbalken der Halbwertszeit der
Photobleichung, so dass eine direkte Korrelation beider Prozesse bestand. Dieses Verhalten
war unabhängig von der Halbwertszeit (P ≥ 0,05, ANOVA).
Abbildung 5.3.: Entstehung von ROS während der Photobleichung von Hoechst für verschie-
dene Halbwertszeiten. Der Abfall der Hoechst-Fluoreszenzintensität korrelierte unabhängig
von der Halbwertszeit direkt mit der ROS-Erzeugung. Die Messwerte stellen den Mittelwert ±
Standardabweichung aus fünf Wiederholungen dar. Skala: 5 µm.
Die erneute Inkubation von gebleichten, Hoechst-gefärbten Endothelzellen mit Hoechst
ergab keine Veränderung des Fluoreszenzsignals. Indes resultierte die Färbung mit einem
anderen DNA-Fluorophor (SYBR Green I, siehe Anhang A.1) in einer Wiederherstellung
der ursprünglichen Fluoreszenzintensität im bestrahlten Bereich. Ein Live/Dead-Assay
(siehe Anhang A.1) zeigte keinen direkten, negativen Einfluss der Photobleichung auf die
Zellvitalität, da eine intensive Calcein- aber keine Propidium Iodid-Fluoreszenz sichtbar
war. Analog wurde in gebleichten, eGFP-exprimierenden RAT1-Zellen die ursprüngliche
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Fluoreszenzintensität durch Proteinbiosynthese neuer eGFP-Moleküle innerhalb von zwölf
Stunden vollständig wiederhergestellt. Dabei waren die Teilungsraten gebleichter Zellen mit
denen unbehandelter Zellen vergleichbar.
5.2. Intrazelluläre Dissektion
Die folgenden Experimente untersuchen die grundlegenden Mechanismen der Laser-induzier-
ten chemischen Dissektion subzellulärer Strukturen im Low-Density-Plasma-Regime. Auf
Grund deren Anwendung in der Laser-Enukleation von Oozyten in Abschnitt 6.1 wurden
Hoechst-gefärbte Zellkerne boviner Aorten-Endothelzellen als Modellsubstanz verwendet (sie-
he Anhang A.1). Zur Manipulation des Zellkerns wurde der Laserstrahl mit einer NA = 1,3
in zufällig ausgewählten Bereichen entweder auf eine feste Position fokussiert oder entlang
einer Linie abgerastert. Die durch Zweiphotonenabsorption angeregte Hoechst-Fluoreszenz
wurde jeweils vor und nach der Manipulation detektiert, um durch einen Vergleich auf das
Ausmaß der Laser-induzierten, sichtbaren Schädigungen zu schließen.
Zunächst wird die intrazelluläre Dissektion im Low-Density-Plasma-Regime von der
Photobleichung abgegrenzt. Danach wird die Induktion von DSB unterhalb der Dissektions-
schwelle untersucht. Abschließend wird der Einfluss von Laserparametern und Fluorophoren
auf die intrazelluläre Dissektionsschwelle bestimmt. Die statistische Signifikanz der Er-
gebnisse wurde mit SigmaStat 3.5 (Systat Software) getestet. Unterschiede zwischen den
Versuchsgruppen wurden bei P < 0,05 als statistisch signifikant angenommen.
5.2.1. Abgrenzung von Photobleichung und Dissektion
Die Variation der Pulsenergie für einen Linienschnitt in Hoechst-gefärbten Zellkernen zeigte
bei konstanter Wellenlänge, Repetitionsrate sowie Pulsdichte insgesamt drei verschiedene
Bereiche (siehe Abbildung 5.4a). Oberhalb der ersten Schwelle wurde eine deutliche Ab-
nahme der Fluoreszenzintensität innerhalb weniger Minuten beobachtet. Indes trat diese
oberhalb der zweiten Schwelle, die etwa 50 % höher lag, unmittelbar nach Bestrahlung auf.
Nur zwischen beiden resultierte eine erneute Färbung mit SYBR Green I (siehe Anhang A.1)
in einer Wiederherstellung der ursprünglichen Fluoreszenzintensität im geschädigten Be-
reich. Folglich entsprachen diese der Photobleichungs- und Dissektionsschwelle [Hei05]. Die
Manipulation von mehr als 20 Zellen pro Pulsenergie zeigte, dass die Dissektionsschwelle von
Zelle zu Zelle ungefähr um 30 % variierte (siehe Abbildung 5.4b). Aus diesem Grund wurde
die Dissektionsschwelle in allen folgenden Experimenten als Dissektions-Wahrscheinlichkeit
von 100 % in mindestens zehn Zellkernen definiert.
Für verschiedene Repetitionsraten zwischen 20 kHz und 80 MHz sowie einer Wellenlänge
von 720 nm wurde die FWHM der Linienschnitte oberhalb der Dissektionsschwelle analysiert.
Dazu wurde diese mit der Software ImageJ an drei Stellen entlang des Linienschnitts
bestimmt und daraus der Mittelwert gebildet. Wie erwartet nahm die mittlere FWHM
unabhängig von der Repetitionsrate kontinuierlich mit der Pulsenergie zu. Innerhalb der
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Abbildung 5.4.: Abgrenzung von Photobleichung und Dissektion in Hoechst-gefärbten Zell-
kernen. (a) Bei Pulsenergien im Bereich der Photobleichung wurde ein deutlicher Abfall der
Fluoreszenzintensität innerhalb weniger Minuten beobachtet. Oberhalb der Dissektionsschwelle
trat dieser direkt nach Bestrahlung auf. Skala: 4 µm. (b) Die Dissektionsschwelle variierte bei
konstanter Repetitionsrate, Wellenlänge und Pulsdichte (40 kHz, 720 nm und 200 Pulse/µm)
von Zelle zu Zelle um etwa 30 %. Die Messwerte stellen den Mittelwert ± Standardabweichung
von mindestens 20 bestrahlten Zellen dar.
Fehlerbalken war dieser Anstieg für Repetitionsraten unterhalb von 4 MHz identisch
(P ≥ 0,13, ANOVA, siehe Abbildung 5.5a). Für die Dissektion mit einer Pulsdichte von
2000 Pulsen/µm wurde eine FHWM von 0,35 µm bei 1 nJ (zweifache Schwellenenergie)
sowie von 0,7 µm bei 5 nJ gemessen, was einer Zunahme um den Faktor Zwei entspricht.
Im Vergleich zu Repetitionsraten unterhalb von 4 MHz war der Anstieg der FWHM mit
80 MHz signifikant steiler (P < 0,001, ANOVA und Tukey-Test), bei 100 Pulsen/µm um
etwa 20 % zwischen der zweifachen und fünffachen Schwellenenergie (siehe Abbildung 5.5b).
5.2.2. Induktion von Doppelstrangbrüchen
DSB besitzen ein hohes mutagenes Potential (siehe Abschnitt 2.2.2). Infolgedessen wird
im Folgenden die DSB-Induktion bei der Manipulation Hoechst-gefärbter Zellkerne ge-
nauer untersucht. Dazu wurden Linienschnitte im Zellkern bei variabler Repetitionsrate,
Pulsenergie und Pulsdichte durchgeführt. Pro Parametersatz wurden zwischen 50 und
200 Zellen automatisiert mit einem Liniengitter bestrahlt. Nach der Manipulation erfolgte
eine 15-minütige Inkubationszeit im Brutschrank, bevor die Zellen fixiert und mit einem
primären sowie sekundären Antikörper zur Detektion des phosphorylierten H2AX-Histons
(γ-H2AX) inkubiert wurden (siehe Anhang A.1). Da sich γ-H2AX in den letzten Jahren als
Standardmarker für DSB etabliert hat [Lim93, Kon09], diente die Antikörper-Fluoreszenz
der Evaluation der Parameter-abhängigen DSB-Induktion.
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Abbildung 5.5.: FWHM der Linienschnitte in Hoechst-gefärbten Zellkernen oberhalb der
Dissektions-Schwellenenergie (gestrichelte Linien) in Abhängigkeit der Pulsenergie und Repeti-
tionsrate bei konstanter Wellenlänge von 720 nm. (a) 2000 Pulse/µm und (b) 40000 Pulse/µm
wurden appliziert. Der Anstieg der FWHM mit der Pulsenergie war bei 80 MHz signifikant
steiler als im kHz-Bereich. Jeder Messwert stellt den Mittelwert ± Standardabweichung von
mindestens zehn bestrahlten Zellen dar.
In Abhängigkeit der Pulsenergie wurden bei ansonsten festen Laserparametern drei ver-
schiedene Bereiche beobachtet. Oberhalb der ersten Schwelle war ein γ-H2AX-Signal entlang
des Linienschnitts sichtbar („Liniensignal”), jedoch blieb die Hoechst-Fluoreszenzintensität
unverändert (siehe Abbildung 5.6a). Das γ-H2AX-Signal breitete sich oberhalb der zweiten
Schwelle, die etwa um den Faktor Drei höher lag, über den gesamten Zellkern aus („kern-
weites Signal”). Erst bei ungefähr 50 % höheren Pulsenergien trat eine deutliche Abnahme
der Hoechst-Fluoreszenzintensität entlang des Linienschnitts auf. Durch die Variation der
Schwellenenergien von Zelle zu Zelle wurden diese im Folgenden als minimal notwendige
Energien zur Entstehung der entsprechenden Signale im bestrahlten Gebiet definiert.
Bei konstanter Repetitionsrate waren die Schwellen-Pulsenergien für die DSB-Induktion
(Linien- und kernweites Signal) und die Dissektion von Hoechst-Molekülen antiproportional
zur vierten Potenz der Bestrahlungszeit pro Mikrometer (siehe Abbildung 5.6b). Des
Weiteren hatte die Zeit zwischen zwei aufeinander folgenden Laserpulsen bei konstanter
applizierter Pulsdichte keinen Einfluss auf das γ-H2AX-Signal.
Um die Aktivierung von Reparaturmechanismen nach der DSB-Induktion zu untersuchen,
wurde die Inkubationszeit bis zur Zellfixierung über einen großen Bereich von sieben Minuten
bis zu 16 Stunden variiert. Im Bereich des Liniensignals fiel auf, dass innerhalb eines Zeit-
raums von 100 Minuten keine nennenswerten Veränderungen auftraten. Ab diesem Zeitpunkt
wurde jedoch vermehrt entweder ein Nachlassen des Liniensignals oder die Entstehung eines
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Abbildung 5.6.: Parameter-abhängige DSB-Induktion in Hoechst-gefärbten Zellkernen. (a) Mit
steigender Pulsenergie breitete sich das γ-H2AX-Liniensignal über den gesamten Zellkern aus.
Skala: 5 µm. (b) Die Schwellen-Pulsenergien für die DSB-Induktion und die Hoechst-Dissektion
waren bei konstanter Repetitionsrate sowie Wellenlänge (400 kHz, 720 nm) antiproportional
zur vierten Potenz der Bestrahlungszeit pro Mikrometer (gestrichelte Linien). Jeder Messwert
stellt den Mittelwert ± Standardabweichung von mindestens 50 bestrahlten Zellen dar.
kernweiten Signals beobachtet. Im Gegensatz dazu zeigte sich im Parameterbereich des
kernweiten Signals keine Abhängigkeit von der Inkubationszeit.
5.2.3. Einfluss der Fluorophore und Laserparameter
Zur Bestimmung des Einflusses der Zeit zwischen zwei aufeinander folgenden Laserpulsen auf
die Dissektionsschwelle wurde die Repetitionsrate bei konstanter Wellenlänge von 720 nm
zwischen 1 kHz und 80 MHz variiert. In diesen Zusammenhang wurde die applizierte Puls-
dichte und damit die Energiedichte bei der Erzeugung von Linienschnitten durch simultane
Anpassung der Scangeschwindigkeit konstant gehalten. Für jede feste Pulsdichte war die
Dissektions-Schwellenenergie unabhängig von der Repetitionsrate (P ≥ 0,05, ANOVA, siehe
Abbildung 5.7a), stieg jedoch von 0,25 nJ bei 40000 Pulsen/µm auf 1,3 nJ bei 100 Pulsen/µm
an. Die Inkubation von Hoechst-gefärbten Zellkernen mit Antioxidantien (Ascorbinsäure,
siehe Anhang A.1) führte zu keiner Änderung der Dissektions-Schwellenenergie, unabhängig
von den Laserparametern.
Die Variation der Scangeschwindigkeit bei konstanter Repetitionsrate von 40 kHz zeigte,
dass die Schwellen-Pulsenergie analog zu den Ergebnissen in Abschnitt 5.2.2 antiproportional
zur vierten Potenz der Bestrahlungszeit pro Mikrometer war (siehe durchgezogene Linie in
Abbildung 5.7b). Aus diesem Grund wurde der Einfluss der auf einer festen Position appli-
zierten Pulsanzahl auf die Schwellenenergie untersucht. Bei konstanter Repetitionsrate im
66 5. Charakterisierung der Effekte im Low-Density-Plasma-Regime
Abbildung 5.7.: Einfluss der Laserparameter auf die Dissektions-Schwellenenergie in Hoechst-
gefärbten Zellkernen. (a) Die Schwellenenergie für Linienschnitte war bei fester applizierter
Pulsdichte unabhängig von der Repetitionsrate. (b) Bei konstanter Repetitionsrate und Wellen-
länge (40 kHz, 720 nm) war die Schwellen-Pulsenergie antiproportional zur vierten Potenz der
Bestrahlungszeit pro Mikrometer (durchgezogene Linie). Jeder Messwert stellt den Mittelwert
± Standardabweichung aus mindestens fünf Wiederholungen dar.
kHz-Regime wurden verschiedene Wellenlängen verwendet, von denen drei in Abbildung 5.8a
exemplarisch dargestellt sind. Für jeden Pulszug stieg die Schwellenenergie mit der Wellen-
länge an. Im Vergleich zu 720 nm waren bei 840 und 950 nm zweifach bzw. dreifach höhere
Pulsenergien notwendig. Die nichtlineare Regression der experimentellen Schwellenwerte mit
einer Potenzfunktion zeigte, dass die Anzahl der Laserpulse antiproportional zur vierten
Potenz (k = 4) der Pulsenergie bei 720 und 840 nm bzw. zur fünften Potenz (k = 5) der
Pulsenergie bei 950 nm war. Zur Bestimmung des Einflusses der Repetitionsrate auf diesen
Zusammenhang wurden die gleichen Experimente mit 80 MHz durchgeführt. Der Exponent
der Potenzfunktion war bei 720 nm (k = 3,5) und 800 nm (k = 3,8) signifikant geringer
(P < 0,05, t-Test), während keine Abweichung oberhalb von 800 nm beobachtet wurde
(siehe Abbildung 5.8b).
Der Einfluss von Hoechst-Fluorophoren auf die Plasmaerzeugung und damit den Dis-
sektionsprozess wurde evaluiert, indem die Dissektions-Schwellenenergien mit und ohne
Hoechst-Färbung bei konstanter Wellenlänge von 720 nm verglichen wurden. Zur Iden-
tifizierung des Zellkerns in ungefärbten Zellen wurden diese mit dem Membranfarbstoff
FM4-64 markiert (siehe Anhang A.1). Der Zeitraum von der Manipulation bis zur Analyse
der Dissektion betrug ungefähr 15 Minuten, da die Analyse eine Hoechst-Färbung der
nur mit FM4-64 markierten Zellen erforderte. Jedoch verschwanden die Linienschnitte
in lebenden Zellen auf Grund der Bewegung des Chromatins oft während dieser Zeit, so
dass stattdessen fixierte Zellen verwendet wurden (siehe Anhang A.1). Hinsichtlich der
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Abbildung 5.8.: Dissektions-Schwellenenergie in Abhängigkeit der Anzahl applizierter La-
serpulse in Hoechst-gefärbten Zellkernen. (a) Die Schwellenenergie war antiproportional zur
vierten Ordnung der Pulsanzahl bei 720 und 840 nm bzw. zur fünften Ordnung der Pulsanzahl
bei 950 nm (siehe durchgezogene Linien). (b) Der Exponent der Potenzfunktion k war bei
80 MHz unterhalb von 840 nm signifikant geringer als im kHz-Bereich. Jeder Messwert stellt
den Mittelwert ± Standardabweichung aus mindestens drei Wiederholungen dar.
Dissektions-Schwellenenergie in Zellkernen wurde kein Unterschied zwischen fixierten und
lebenden Zellen beobachtet. Bei einer Repetitionsrate von 1 MHz und 20000 Pulsen/µm
mit 1,5 nJ Pulsenergie war ein unmittelbarer, deutlicher Abfall der Fluoreszenzintensität
in Hoechst-gefärbten Zellkernen sichtbar, während keine Dissektion in ungefärbten Zellen
auftrat (siehe Abbildung 5.9a). Die Schwellenenergie war mit Hoechst-Färbung ungefähr
um den Faktor Vier geringer (siehe Abbildung 5.9b). Indes ergab sich in beiden Fällen
ein identischer Anstieg der Dissektions-Wahrscheinlichkeit mit der Pulsenergie. Analog zu
Abbildung 5.7a hatte die Repetitionsrate auch in ungefärbten Zellkernen keinen Einfluss
auf die Dissektionsschwelle.
5.3. Laser-induzierte Zellfusion
Die experimentelle Studie zur Laser-induzierten Zellfusion wurde mit nicht-adhärenten
HL-60-Zellen und parthenogenetischen 2-Zell-Embryonen vom Schwein durchgeführt, wobei
letztere ein etwa 50-fach größeres Volumen haben (siehe Anhang A und B). Zur Induktion
der Zellfusion wurde der Laserstrahl mit einer NA von 0,5 oder 0,8 auf die Kontaktstelle
zweier aggregierender Zellen fokussiert (siehe Tabelle 4.2). Dies resultierte in einem beu-
gungsbegrenzten Fokusdurchmesser von 1,8 bzw. 1,1 µm [Paw06]. Eine höhere NA von 1,3
wurde nicht verwendet, da die präzise Positionierung des Laserstrahls auf der Zellmem-
bran bei geringeren numerischen Aperturen wegen der deutlich größeren Rayleigh-Länge
68 5. Charakterisierung der Effekte im Low-Density-Plasma-Regime
Abbildung 5.9.: Einfluss der Hoechst-Färbung auf die Dissektions-Schwellenenergie für Linien-
schnitte in fixierten Zellen (720 nm, 20000 Pulse/µm). (a) Bei einer Pulsenergie von 1,5 nJ war
nur in Hoechst-gefärbten Zellkernen eine Dissektion sichtbar (markiert mit schwarzen Dreiecken).
Skala: 3µm. (b) Abhängigkeit der Dissektions-Wahrscheinlichkeit von der Pulsenergie. Die
Schwellenenergie war für gefärbte Zellkerne um den Faktor Vier geringer. Jeder Messwert stellt
den Mittelwert ± Standardabweichung aus mindestens drei Wiederholungen dar.
weniger kritisch ist [Sal08]. Die Experimente wurden mit einer Repetitionsrate von 80 MHz
und einer Wellenlänge von 720 nm durchgeführt, da diese Kombination bei konstanter
applizierter Pulsenergie die höchste Dissektionseffizienz subzellulärer Strukturen aufwies
(siehe Abbildungen 5.5b und 5.8). Außerdem ermöglichte die hohe Repetitionsrate ana-
log zur Optoporation die zusätzliche Nutzung thermischer Effekte im fokalen Volumen
[Vog05, Ste06, Bau08, Uch08b].
Für die Laserbestrahlung von HL-60-Zellen wurden ausschließlich aggregierende Paare in
engem Kontakt verwendet, da der zur Fusion erforderliche Zytoplasma-Austausch (siehe
Abschnitt 2.1.1) bei Distanzen von mehr als 50 Å erschwert wird [Woj83]. Diese Selektion
war bei porzinen 2-Zell-Embryonen durch deren inhärenten engen Kontakt nicht notwendig.
Die Kontaktstelle zweier aggregierender HL-60-Zellen wurde mit Hilfe des motorisierten
Verschiebetisches und des Fokustriebs am Mikroskop im Laserfokus positioniert. Im Fall
der 2-Zell-Embryonen wurde eine Mikropipette mit einem inneren Durchmesser von 50 µm
am Mikroskop befestigt. Diese war über einen Schlauch mit einer 1 ml-Spritze (BD Medical,
Franklin Lakes, USA) verbunden, um durch leichten Unterdruck einzelne Embryonen in
Position zu halten. Mit der Spritze wurde ein alternierender Unter- und Überdruck erzeugt,
bis die Zell-Zell-Kontaktstelle in der äquatorialen Ebene des Embryos positioniert war. Die
Laserbestrahlung der Kontaktstelle wurde bis zu dreimal in leicht unterschiedlichen axialen
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Ebenen durchgeführt, wenn diese keine zur Fusion notwendige Entstehung einer langlebigen
Gasblase im fokalen Volumen zur Folge hatte (siehe Abbildung 5.10b).
Die Fusionseffizienzen wurden 10 und 120 min nach Laserbestrahlung für HL-60-Zellen
bzw. porzine 2-Zell-Embryonen ausgewertet. Nach weiterer Inkubation für eine Stunde
wurde die Zellvitalität durch ein Live/Dead-Assay bestimmt (siehe Anhang A.2 und A.3).
Eine Hoechst-Färbung diente der Identifizierung der Zellkerne im fusionierten Komplex. Das
Entwicklungspotential der Embryonen wurde nach sechstägiger in vitro-Kultivierung bis
zum Blastozystenstadium anhand morphologischer Kriterien evaluiert, unter anderem der
Zellform und der Bildung des Blastocoels. Zur Untersuchung einer möglichen Zellkernfusion
wurde der Ploidiegrad der Zellen im Blastozystenstadium bestimmt (siehe Anhang A.3).
Im folgenden Abschnitt wird der Einfluss von Laserparametern auf die Fusionseffizienz
von HL-60-Zellen beschrieben. Dabei wird die Entstehung langlebiger Gasblasen unter dem
Lichtmikroskop beobachtet, um eine Verbindung zwischen Zellfusion und Optoporation
herzustellen. Mit den gewonnenen Erkenntnissen wird anschließend die erfolgreiche Fusion
porziner 2-Zell-Embryonen mit einem deutlich größeren Volumen von etwa 200 pl demons-
triert. Die statistische Signifikanz der Ergebnisse wurde mit SigmaStat 3.5 (Systat Software)
getestet. Unterschiede zwischen den Versuchsgruppen wurden bei P < 0,05 als statistisch
signifikant angenommen.
5.3.1. Einfluss der Laserparameter
Die erste Versuchsreihe diente der Identifizierung geeigneter Laserparameter für eine Laser-
induzierte Fusion von HL-60-Zellen. Dazu wurde die Zell-Zell-Kontaktstelle mit verschie-
denen Zeiten und Pulsenergien bei einer festen NA von 0,5 oder 0,8 bestrahlt. In diesem
Zusammenhang wurde die Laserfluenz als Quotient aus Pulsenergie und fokalem Volu-
men definiert. Bei geringen Fluenzen ohne direkt sichtbare zelluläre Reaktion wurden
keine Anzeichen einer Zellfusion oder eines Zelltods beobachtet. Oberhalb einer von der
Bestrahlungszeit abhängigen Fluenz entstand eine Gasblase mit einer Lebensdauer von
bis zu etwa einer Sekunde im fokalen Volumen (siehe Abbildung 5.10b). Die mit einer
50 %-Wahrscheinlichkeit zur Gasblasen-Erzeugung führenden Schwellenfluenz Ft nahm
kontinuierlich mit der Bestrahlungszeit t ab. Die experimentellen Daten wurden optimal mit
einer Potenzfunktion genähert, welche asymptotisch auf einen Sättigungswert F∞ abfällt.
Bei einer NA von 0,5 betrug dieser F∞ = 45 mJ/cm2 und der Exponent der Potenzfunktion
k = 2 (siehe Abbildung 5.10g). Nur nach der Erzeugung einer langlebigen Gasblase wur-
de innerhalb weniger Minuten entweder eine erfolgreiche Zellfusion oder eine signifikante
Änderung der Morphologie bis zum Zelltod beobachtet.
Im Falle einer erfolgreichen Zellfusion war innerhalb von 30 Sekunden die Fusion der
angrenzenden Zellmembranen sichtbar (siehe Abbildung 5.10c). Während dieses Zeitraums
trat im bestrahlten Bereich einiger Zellpaare ein runder, dunkler Fleck mit der gleichen
Größe wie der fokussierte Laserstrahl auf, der innerhalb weniger Minuten verblasste (siehe
Abbildungen 5.10d-f). Nach ungefähr fünf bis zehn Minuten war der Fusionsprozess abge-
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Abbildung 5.10.: (a-f) Zeitlicher Verlauf der Laser-induzierten Fusion von HL-60-Zellen mit
einer NA = 0,8. Die Bestrahlung der Zell-Zell-Kontaktstelle (schwarzes Kreuz) führte zur
Entstehung einer langlebigen Gasblase. Anschließend war in diesem Bereich ein runder, dunkler
Fleck sichtbar (gestrichelter Kreis in (d)). Die Zellfusion durchlief mehrere Zwischenstadien
und war nach etwa fünf bis zehn Minuten abgeschlossen. Skala: 5 µm. (g) Die Gasblasen-
Schwellenfluenz Ft nahm bei einer NA = 0,5 mit zunehmender Bestrahlungszeit t asymptotisch
auf einen Sättigungswert F∞ = 45 mJ/cm2 ab (gestrichelte Linie). Jeder Messwert stellt den
Mittelwert ± Standardabweichung aus fünf Wiederholungen dar.
schlossen. Unabhängig von den Laserparametern war die Vitalität der fusionierten Zellen
höher als 95 %; dabei wurden insgesamt 26 Komplexe analysiert.
Die Korrelation zwischen der Größe und Lebensdauer der Gasblase sowie der Wahrschein-
lichkeit einer Zellfusion wurde anhand der Laserbestrahlung von 150 Zellpaaren oberhalb
der Schwelle zur Gasblasen-Erzeugung untersucht. Da die Blasengröße kontinuierlich mit
der Zeit abnahm, wurde der maximale Blasendurchmesser als entsprechender Wert im
ersten CCD-Kamerabild nach deren Erzeugung definiert. Der maximale Blasendurchmesser
variierte über einen großen Bereich zwischen 1,2 und 10 µm. Jedoch nahm die Auftrittswahr-
scheinlichkeit mit steigendem Durchmesser ab (siehe schwarze Balken in Abbildung 5.11a).
Hohe Fusionsraten wurden nur bei Durchmessern zwischen 4 und 8 µm mit einem Verhältnis
von 2:1 bis 14:1 zwischen fusionierten und nicht-fusionierten Zellen erreicht. Wie erwartet
nahm die Lebensdauer der Gasblase tL kontinuierlich mit dem maximalen Blasendurchmes-
ser D zu (siehe Abbildung 5.11b). Die experimentellen Daten wurden optimal durch eine
Potenzfunktion tL ∝ Dp mit einem Exponenten p = 1,7 genähert.
Die Fusionseffizienz von HL-60-Zellen wurde für Bestrahlungszeiten von 10 und 60 ms bei
unterschiedlichen Laserfluenzen analysiert. Der erste Wert entsprach der kürzestmöglichen
Öffnungszeit des mechanischen Shutters (siehe Abschnitt 4.1.2), während der zweite Wert
häufig zur Optoporation verwendet wird [Bau08]. Da die maximale Fusionseffizienz unabhän-
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Abbildung 5.11.: Korrelation zwischen Größe und Lebensdauer der Gasblase sowie der
Wahrscheinlichkeit einer Zellfusion für n=150 bestrahlte HL-60-Zellpaare (180 mJ/cm2, 10 ms,
NA = 0,8). (a) Relative Häufigkeiten des maximalen Blasendurchmessers für alle Zellpaare
(schwarze Balken), die entweder fusionierten (graue Balken) oder nicht fusionierten (weiße
Balken). Hohe Fusionswahrscheinlichkeiten wurden nur bei Durchmessern zwischen 4 und 8 µm
beobachtet. (b) Die experimentellen Daten der Gasblasen-Lebensdauer tL in Abhängigkeit des
maximalen Blasendurchmessers D wurden am besten durch eine Potenzfunktion mit einem
Exponenten p = 1,7 genähert.
gig von der NA des Mikroskop-Objektivs war, wurde in diesem Experiment eine NA von 0,5
mit einem deutlich größeren Bildfeld verwendet. Die Schwellenfluenz für eine Zellfusion
betrug 75 mJ/cm2 bei 10 ms sowie 55 mJ/cm2 bei 60 ms und stimmte jeweils mit der
minimal notwendigen Fluenz für eine Gasblasen-Erzeugung überein (siehe Abbildung 5.12).
Die Fusionseffizienz stieg kontinuierlich mit der Laserfluenz bis zum Maximum von 21 % bei
10 ms und 15 % bei 60 ms an, welches etwa 45 bzw. 70 % oberhalb der Schwelle lag. Eine
weitere Erhöhung der Laserfluenz resultierte in einem stetigen Abfall der Fusionseffizienz auf
etwa 5 % bei der zwei- bis dreifachen Schwellenfluenz. Insgesamt zeigte diese Versuchsreihe,
dass die geringere Bestrahlungszeit von 10 ms höhere Fusionseffizienzen zur Folge hatte
(vgl. Abbildungen 5.12a und b).
5.3.2. Übertragbarkeit auf porzine 2-Zell-Embryonen
Basierend auf den Ergebnissen in Abschnitt 5.3.1 wurde die Laser-induzierte Fusion par-
thenogenetischer 2-Zell-Embryonen vom Schwein untersucht, die einen deutlich größeren
Durchmesser von ungefähr 150 µm haben. In diesen Experimenten wurde eine NA = 0,5 mit
einem Sichtfeld von etwa 550 µm verwendet. Auf Grund des hohen Lipidanteils im Zytoplas-
ma ist die optische Transmission porziner Embryonen im Vergleich zu HL-60-Zellen sehr
gering, insbesondere im NIR-Bereich [Zeg07]. Folglich lag die Schwellenfluenz für eine Fusion
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Abbildung 5.12.: Fusionseffizienzen nach Bestrahlung von n > 2000 HL-60-Zellpaaren mit
einer NA = 0,5 für (a) 10 ms und (b) 60 ms. Die Fusionsschwelle entsprach jeweils der Schwelle
zur Gasblasen-Erzeugung. Die maximale Fusionseffizienz betrug (a) 21 % für 10 ms sowie (b)
15 % für 60 ms und wurde etwa 45 bzw. 70 % oberhalb der Schwelle erreicht. Jeder Messwert
stellt den Mittelwert ± Standardfehler aus mindestens fünf Wiederholungen dar.
von 2-Zell-Embryonen etwa drei- bis viermal höher (180-280 mJ/cm2). Analog zu HL-60-
Zellen war die Erzeugung einer langlebigen Gasblase im bestrahlten Bereich notwendig, um
eine Zellfusion zu induzieren. Dabei hatte die Gasblase einen deutlich größeren Durchmesser
von bis zu 15 µm mit einer Lebensdauer von einigen Sekunden. Die Zwischenstadien bei der
Fusion von 2-Zell-Embryonen waren mit denen von HL-60-Zellen vergleichbar, benötigten
aber einen etwa 20-fach längeren Zeitraum (vgl. Abbildungen 5.13c-f und 5.10d-f). Erst
eine halbe Stunde nach der Laserbestrahlung war ein Austausch von Zytoplasma zwischen
beiden Zellen deutlich sichtbar (siehe gestrichelte Ellipse in Abbildung 5.13b).
Zum Erreichen möglichst hoher Fusionseffizienzen wurde eine Laserfluenz etwa 30 %
oberhalb der Schwelle gewählt, bei der reproduzierbar eine langlebige Gasblase entstand.
Die Fusionseffizienz wurde für zwei Bestrahlungszeiten von 20 und 100 ms bei Fluenzen
von 360 bzw. 230 mJ/cm2 bestimmt. Obwohl Abschnitt 5.3.1 deutlich gezeigt hat, dass
noch kürzere Zeiten vorteilhaft wären, wurde dies durch die maximale Ausgangsleistung
des Lasers verhindert. Der Anteil fusionierter 2-Zell-Embryonen war für 20 ms (54 %) und
100 ms (44 %) vergleichbar (siehe Abbildung 5.14). Gleichzeitig war die Zellvitalität bei
der geringeren Bestrahlungszeit signifikant höher (95 % bei 20 ms vs. 73 % bei 100 ms,
P < 0,05, t-Test). Eine Hoechst-Färbung der fusionierten Embryonen ergab, dass die
Zellkerne entweder im Zytoplasma getrennt blieben oder in der Mitte des Embryos innerhalb
weniger Stunden fusionierten (siehe Abbildungen 5.15a und b).
Nach Bestimmung der Fusionseffizienz wurden die 2-Zell-Embryonen weiter kultiviert, um
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Abbildung 5.13.: Zeitlicher Verlauf der Laser-induzierten Fusion parthenogenetischer 2-Zell-
Embryonen vom Schwein mit einer NA = 0,5. (a) Die Bestrahlung der Zell-Zell-Kontaktstelle
(schwarzes Kreuz) initiierte die Zellfusion. (b) Der Austausch von Zytoplasma zwischen beiden
Zellen war ungefähr eine halbe Stunde nach Bestrahlung sichtbar (markiert durch gestrichelte
Ellipse). (c-f) Die Zellfusion benötigte im Vergleich zu HL-60-Zellen einen etwa 20-fach längeren
Zeitraum. Skala: 20 µm.
Abbildung 5.14.: Evaluation der Fusionseffizienz, Vitalität und Blastozystenrate nach der
Laserbestrahlung von n > 450 parthenogenetischen 2-Zell-Embryonen vom Schwein mit einer
NA = 0,5 (20 ms, 360 mJ/cm2 bzw. 100 ms, 230 mJ/cm2). Die Blastozystenraten fusionierter
und unbehandelter (Kontroll-) Embryonen zeigten keinen statistisch signifikanten Unterschied.
KM: keine Messung. Jeder Messwert stellt den Mittelwert ± Standardfehler aus mindestens
vier Wiederholungen dar. ∗ Werte sind statistisch signifikant unterschiedlich (P < 0,05).
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Abbildung 5.15.: (a,b) Eine Hoechst-Färbung der fusionierten 2-Zell-Embryonen (blau) zeigte,
dass beide Zellkerne entweder getrennt im Zytoplasma blieben oder fusionierten. Skala: 20 µm.
(c) In einigen fusionierten Embryonen waren neben diploiden Zellkernen (roter Kreis) auch
polyploide Zellkerne (schwarze Kreise) sichtbar.
die Entwicklungsraten bis zum Blastozystenstadium zu ermitteln. Analog zur Fusionseffizienz
war die Blastozystenrate bei 20 ms (70 %) deutlich höher als bei 100 ms (43 %). Dabei
wurde kein statistisch signifikanter Unterschied zwischen fusionierten und unbehandelten
(Kontroll-) Embryonen festgestellt (P > 0,13, t-Test, siehe Abbildung 5.14). Eine Analyse des
Ploidiegrads in diesem Entwicklungsstadium zeigte, dass in einigen fusionierten Embryonen
polyploide Zellkerne im Zytoplasma vorhanden waren (siehe Abbildung 5.15c).
5.4. Zusammenfassung
In diesem Kapitel wurden die Mechanismen der Photobleichung höherer Ordnung, der
intrazellulären Dissektion und der Laser-induzierten Zellfusion näher untersucht, die alle
überwiegend im Low-Density-Plasma-Regime durchgeführt werden [Vog05].
Die Photobleichung höherer Ordnung wurde sowohl für endogene (eGFP) als auch für
exogene Fluorophore (Hoechst) evaluiert. Bei einer Fluorophor-spezifischen Wellenlänge,
840 nm für eGFP und 930 nm für Hoechst, stieg die Photobleichungsordnung sprunghaft
um Eins an. Die selektive Photobleichung von eGFP in Hoechst-gefärbten Zellkernen
resultierte in einem Laserparameter-unabhängigen Abfall der Hoechst-Fluoreszenzintensität
um etwa 70 %, bezogen auf den Abfall der eGFP-Fluoreszenzintensität. Des Weiteren
korrelierte die Hoechst-Photobleichung unabhängig von der Halbwertszeit mit der Erzeugung
von ROS im intrazellulären Raum.
Bei der Manipulation Hoechst-gefärbter Zellkerne wurde das Photobleichungs- vom
Dissektionsregime abgegrenzt, deren Schwellenenergien etwa 50 % auseinander lagen. Jedoch
wurden bereits bei im Vergleich zur Dissektionsschwelle fünffach geringeren Pulsenergien
DSB in den Zellkernen induziert, die zur Aktivierung von Reparaturmechanismen führten.
Die Dissektions-Schwellenenergie wurde entscheidend von der Anwesenheit von Hoechst-
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Molekülen und der Anzahl applizierter Laserpulse pro Volumen beeinflusst, jedoch nicht von
der Repetitionsrate. Eine Zellkern-Färbung mit Hoechst verringerte die Schwellenenergie
um den Faktor Vier. Die experimentellen Daten der Schwellenenergie in Abhängigkeit der
Anzahl applizierter Laserpulse wurden optimal mit einer Potenzfunktion genähert. Bei
einer Wellenlänge von etwa 900 nm nahm der Exponent der Potenzfunktion unabhängig
von der Repetitionsrate um Eins zu. Unterhalb von 840 nm war dieser bei einer hohen
Repetitionsrate von 80 MHz deutlich geringer als im kHz-Regime.
Die Laser-induzierte Zellfusion von nicht-adhärenten HL-60-Zellen und parthenogene-
tischen 2-Zell-Embryonen vom Schwein wurde jeweils durch eine Bestrahlung der Zell-Zell-
Kontaktstelle erreicht. Für beide Zelltypen korrelierte die Fusionsschwelle mit der Schwelle
zur Erzeugung einer langlebigen Gasblase im bestrahlten Bereich. Diese hatte für HL-60-
Zellen einen Durchmesser zwischen 1,2 und 10 µm mit einer dazugehörigen Lebensdauer
von bis zu einer Sekunde. Hohe Fusionsraten wurden nur bei Blasendurchmessern zwi-
schen 4 und 8 µm erreicht. Die maximale Fusionseffizienz wurde etwa 50 % oberhalb der
Schwellenfluenz gemessen und war bei einer Bestrahlungszeit von 10 ms deutlich höher
als bei 60 ms. Analoge Beobachtungen wurden für 2-Zell-Embryonen gemacht. Nach der
Laser-induzierten Fusion entwickelten sich diese mit einer maximalen Rate von 70 % bis
zum Blastozystenstadium ohne signifikanten Unterschied zur Kontrollgruppe. In diesem
Stadium waren in einigen fusionierten Embryonen polyploide Zellkerne sichtbar.

6. Laserbildgebung und -manipulation in
der regenerativen Medizin
Ultrakurze Laserpulse sind ein minimal-invasives Werkzeug für die Bildgebung und Ma-
nipulation biologischer Strukturen [Koe00, Vog05]. Basierend auf den Erkenntnissen in
Kapitel 5 werden in diesem Kapitel potentielle Applikationen in der regenerativen Medizin
mit Pulsenergien im Low-Density-Plasma-Regime evaluiert.
Zunächst wird die MPM-gesteuerte Nanochirurgie zur automatisierten Bildgebung und
Dissektion der Metaphasenplatte porziner Oozyten verwendet, was eine Alternative zur kon-
ventionellen mechanischen Enukleation beim SCNT darstellt. Anschließend wird die Eignung
der Zweiphotonenanregung von Photosensitizern zur chemischen Kollagen-Quervernetzung
in artifiziellem Gewebe im Bereich des Tissue Engineering untersucht. Im Gegensatz zu
etablierten Methoden ermöglicht dieser nichtlineare Prozess die selektive Quervernetzung
beliebiger Strukturen.
6.1. MPM-gesteuerte Laser-Enukleation
Das Potential der MPM-gesteuerten Laser-Enukleation für den SCNT wurde mit porzinen
Metaphase-II-Oozyten (MII-Oozyten) ermittelt (siehe Anhang B.1 und [Höl03]). Diese
wurden in Fünfergruppen mit Hoechst 33342 gefärbt (siehe Anhang A.3) und einzeln
nacheinander mit dem in Kapitel 4 beschriebenen experimentellen Aufbau sowie einer NA
von 0,8 manipuliert. Zur Positionierung der Oozyten wurde eine Mikropipette mit einem
inneren Durchmesser von 50 µm am Mikroskop befestigt und über einen Schlauch mit
einer 1 ml-Spritze (BD Medical) verbunden. Damit wurde ein alternierender Unter- und
Überdruck angelegt, bis der Polkörper und die Metaphasenplatte mit der MPM identifiziert
werden konnten. In den folgenden Experimenten wurde durchgehend eine Wellenlänge
von 720 nm verwendet, da diese zur maximalen Dissektionseffizienz subzellulärer Strukturen
führte (siehe Abbildung 5.8) und dem Zweiphotonen-Absorptionsmaximum von Hoechst im
genutzten Parameterbereich entspricht [Bes02].
Die Laser-Enukleation porziner Oozyten umfasste drei Schritte. Zuerst wurde mittels
MPM ein dreidimensionaler Bilderstapel generiert, dessen räumliche Grenzen die Meta-
phasenplatte umschlossen. Durch unmittelbare Bildverarbeitung mit einer innerhalb der
Abteilung Biomedizinische Optik entwickelten LabView-basierten Software wurden Position
und Umrisse der Metaphasenplatte in jeder axialen Ebene automatisch erfasst. Dies basierte
auf dem Kontrast zwischen der intensiven Hoechst-Fluoreszenz und dem Hintergrundsignal
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Abbildung 6.1.: Dreidimensionale Rekonstruktion einer porzinen MII-Oozyte aus einem
MPM-Bilderstapel, die aus zwei entgegengesetzten Blickwinkeln gezeigt ist. Während die
Autofluoreszenz des Zytoplasmas (in Grau) und die Hoechst-Fluoreszenz des Polkörpers (PB,
in Orange) sichtbar sind, befindet sich die Metaphasenplatte im Inneren des Zytoplasmas.
Skala: 30 µm.
(siehe Abbildung 6.2b). Danach wurde der Manipulationsstrahl nur über die von der Software
markierten Bereiche mit einer Pulsenergie im Low-Density-Plasma-Regime abgerastert. Der
laterale Abstand zwischen zwei Linien in einer Ebene und der axiale Abstand zwischen zwei
Ebenen wurden zu 0,5 bzw. 1,5 µm bestimmt. Diese unterschieden sich jeweils um weniger
als 15 % von der Strahltaille bzw. der Rayleigh-Länge des fokussierten Laserstrahls bei
einer NA von 0,8 [Sal08], so dass die Metaphasenplatte mit einer homogenen Energiedichte
bestrahlt wurde. Abschließend wurde der gleiche dreidimensionale Bilderstapel wie zuvor
generiert, um den Erfolg der Dissektion zu beurteilen. Insgesamt dauerte die Prozedur
ungefähr 30 s. Die bestrahlten Oozyten wurden erneut mit Hoechst und zusätzlich mit SYBR
Green I gefärbt, um die Photobleichung von der Dissektion abzugrenzen. Zur Beurteilung
der mitochondrialen Verteilung und Morphologie vor sowie nach der Laser-Enukleation
wurden die Oozyten mit MitoTracker Orange gefärbt (siehe Anhang A.3).
Im folgenden Abschnitt wird zuerst die Effizienz der Laser-Enukleation in Abhängigkeit
der Laserparameter untersucht. Anschließend werden das parthenogenetische Entwicklungs-
potential der Laser-enukleierten Oozyten und deren Eignung für den SCNT im Vergleich zur
mechanischen Enukleation bewertet. Die statistische Signifikanz der Ergebnisse wurde mit
SigmaStat 3.5 (Systat Software) getestet. Unterschiede zwischen Versuchsgruppen wurden
bei P < 0,05 als statistisch signifikant angenommen.
6.1.1. Visualisierung und Dissektion der Metaphasenplatte
Zur Demonstration der Eignung der MPM für die Bildgebung porziner MII-Oozyten
ist in Abbildung 6.1 die dreidimensionale Rekonstruktion eines Bilderstapels dargestellt.
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Erkennbar sind die Autofluoreszenz des äußeren Zytoplasmas und die Hoechst-Fluoreszenz
des Polkörpers, während sich die Metaphasenplatte im Inneren der Oozyte befindet und
daher nicht sichtbar ist. Ein deutlicher Abfall der detektierten Fluoreszenzintensität trat in
den tiefsten Schichten der Oozyte auf, die einen Durchmesser von ungefähr 150 µm hat.
Deswegen wurde die Metaphasenplatte vor der Laser-Enukleation in der äquatorialen Ebene
der Oozyte positioniert.
Die erste Versuchsreihe diente der Identifizierung optimaler Laserparameter für eine
effiziente Dissektion der Metaphasenplatte bei minimaler Schädigung des umgebenden
Zytoplasmas. Dazu wurden die Repetitionsrate, Pulsenergie und Scangeschwindigkeit des
Manipulationsstrahls über den verfügbaren Parameterbereich variiert. Bei konstanter appli-
zierter Energiedichte war die Dissektions-Wahrscheinlichkeit analog zu den Experimenten
in Hoechst-gefärbten Zellkernen (siehe Abschnitt 5.2.3) unabhängig von der Repetitionsrate.
Um zugleich eine Minimierung der Prozessdauer und der thermischen Effekte zu erreichen
(siehe Abschnitt 3.3.2), wurden alle weiteren Experimente mit einer Repetitionsrate von
1 MHz bei einer Pulsdichte von 10000 Pulsen/µm durchgeführt.
Direkt nach Bestrahlung der Metaphasenplatte mit einer Pulsenergie von 2,5 nJ ver-
schwand deren Hoechst-Fluoreszenz in etwa 75 % der Oozyten vollständig (siehe Ab-
bildung 6.2c). Im Gegensatz dazu blieb der benachbarte Polkörper in seiner Form und
Hoechst-Fluoreszenzintensität unverändert. Wie auch in Abschnitt 5.2.1 wurde die Fluo-
reszenz der Metaphasenplatte in diesem Regime durch erneute Färbung mit Hoechst und
SYBR Green I nicht wiederhergestellt. Folglich führten diese Parameter mit einer Wahr-
scheinlichkeit von 75 % zur vollständigen Dissektion der Metaphasenplatte. Gleichzeitig
blieb die Morphologie der Oozyten und ihrer Mitochondrien über mindestens drei Stunden
unverändert. Durch die variierende optische Transmission des Zytoplasmas wurde bei den
übrigen 25 % der Oozyten entweder eine verbleibende Hoechst-Fluoreszenz von Chromoso-
menfragmenten oder die Entstehung einer langlebigen Gasblase beobachtet; letzteres ist bei
der intrazellulären Dissektion unerwünscht [Vog05]. Eine Variation der Pulsenergie zeigte,
dass die Wahrscheinlichkeit für verbleibende Chromosomenfragmente und die Bildung einer
langlebigen Gasblase mit ab- bzw. zunehmender Pulsenergie kontinuierlich anstieg (siehe
Abbildung 6.3). Dementsprechend wurde in den folgenden Versuchsreihen ausschließlich
eine Pulsenergie von 2,5 nJ verwendet.
In Abschnitt 5.2.2 wurde gezeigt, dass die Dissektion in Hoechst-gefärbten Zellkernen
zur Erzeugung eines kernweiten γ-H2AX-Signals und damit zur Aktivierung von Repara-
turmechanismen führt. Infolgedessen wurde die Übertragbarkeit dieser Ergebnisse auf die
Laser-Enukleation überprüft. Dazu wurden die manipulierten MII-Oozyten nach 15 Mi-
nuten fixiert und mit einem primären sowie sekundären Antikörper zur Detektion des
phosphorylierten H2AX-Histons (γ-H2AX) inkubiert (siehe Anhang A.3). Im Vergleich zur
Kontrollgruppe, in der alle Arbeitsschritte bis auf die Dissektion der Metaphasenplatte
durchgeführt wurden, resultierte die Laser-Enukleation in einem deutlichen Anstieg des
γ-H2AX-Signals (siehe Abbildung 6.4). Dies war in allen Oozyten nahezu homogen über
das gesamte Zytoplasma verteilt.
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Abbildung 6.2.: MPM-Bilder aus verschiedenen axialen Ebenen z0, z0+4 µm und z0+12 µm
(a) vor sowie (c) direkt nach der Dissektion der Metaphasenplatte (MP) einer Hoechst-gefärbten,
porzinen MII-Oozyte (10000 Pulse/µm, 1 MHz, 2,5 nJ). (b) Bei dieser Prozedur wurden die
Position und Umrisse der MP automatisch erfasst. PB: Polkörper. Skala: 5 µm.
Abbildung 6.3.: Die Effizienz der
Metaphasenplatten-Dissektion war bei
einer Pulsenergie von 2,5 nJ maximal
(10000 Pulse/µm, 1 MHz).
Abbildung 6.4.: Die Laser-Enukleation
porziner MII-Oozyten induzierte ein starkes
γ-H2AX-Signal im gesamten Zytoplasma.
Skala: 100 µm.
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6.1.2. Parthenogenetische Entwicklung Laser-enukleierter Oozyten
Zur Verifizierung der erfolgreichen Laser-Enukleation wurden die manipulierten MII-Oozyten
parthenogenetisch aktiviert und anschließend in vitro kultiviert (siehe Anhang B.3 und
[Höl03]). Eine vollständige Dissektion der Metaphasenplatte sollte die DNA inaktivieren und
keine parthenogenetische Entwicklung initiieren, ohne die umliegenden Zellorganellen oder
das Zytoplasma unmittelbar zu schädigen. Aus diesem Grund wurden zwei Kontrollgruppen
verwendet, in denen das Oozyten-Zytoplasma direkt neben bzw. diametral entgegengesetzt
der Metaphasenplatte mit den gleichen Laserparametern manipuliert wurde. Diese werden
im Folgenden als „Zytoplasma 0◦” bzw. „Zytoplasma 180◦” bezeichnet. Zusätzlich wurden
in einer weiteren Kontrollgruppe alle Arbeitsschritte bis auf die Dissektion der Metaphasen-
platte durchgeführt („MPM-Kontrolle”). Zur Evaluation potentieller, negativer Einflüsse
der MPM und der anderen Arbeitsschritte verblieb eine Kontrollgruppe während des ge-
samten Experiments im Inkubator („Inkubator-Kontrolle”). Um einen direkten Vergleich zu
konventionellen Methoden zu erhalten, wurde in einer weiteren Gruppe die mechanische
Enukleation durchgeführt, deren Ablauf in [Höl03] beschrieben ist.
Das Entwicklungspotential parthenogenetisch aktivierter MII-Oozyten wurde entweder
19 Stunden (Vorkernstadium) oder sieben Tage (Blastozystenstadium) nach der Aktivierung
untersucht. Zur Bewertung der erfolgreichen Entstehung eines Vorkerns wurden die Embryo-
nen nach 19 Stunden fixiert, mit Lacmoid gefärbt und unter einem Phasenkontrastmikroskop
untersucht (siehe Anhang A.3). Die Rate der Vorkernbildung wurde als Quotient aus der
Anzahl der Embryonen mit mindestens einem Vorkern und der Gesamtanzahl aktivierter
Oozyten definiert. Morphologische Kriterien wie beispielsweise die Zellform und die Bildung
des Blastocoels wurden verwendet, um die erfolgreiche Embryonalentwicklung bis zum Blas-
tozystenstadium nach sieben Tagen zu evaluieren. Die Embryonenqualität wurde anhand
der Anzahl der Zellkerne in Hoechst-gefärbten Blastozysten bewertet. Embryonen mit mehr
als einem Zellkern wurden als „geteilt” klassifiziert. Die Blastozysten- und Teilungsraten
wurden als Quotient aus der Anzahl von Blastozysten bzw. geteilten Embryonen und der
Gesamtanzahl aktivierter Oozyten definiert.
In allen experimentellen Gruppen wiesen mehr als 95 % der Oozyten 19 Stunden nach
parthenogenetischer Aktivierung eine normale Morphologie auf (siehe Tabelle 6.1). Ana-
log zu Abschnitt 6.1.1 waren in etwa 10 % der Laser-enukleierten Oozyten verbleibende
Chromosomenfragmente im Zytoplasma sichtbar (siehe Abbildung 6.5e). Die Effizienz
der Laser-Enukleation betrug 96 %, da eine Vorkernbildung nur in 4 % der Embryonen
beobachtet wurde; dies war mit der mechanischen Enukleation vergleichbar (P = 0,5, Ex-
akter Fisher-Test). Im Gegensatz dazu waren die Raten der Vorkernbildung in der MPM-
und Inkubator-Kontrolle jeweils größer als 95 % und damit signifikant höher (P < 0,001,
Chi-Quadrat-Test).
Nach siebentägiger in vitro-Kultivierung trat in 35 % der Laser-enukleierten Oozyten eine
Fragmentierung des Zytoplasmas auf, ohne dass einzelne Zellkerne oder DNA-Fragmente
sichtbar waren (siehe Abbildung 6.5f). Die gleichen Beobachtungen wurden nach der
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Tabelle 6.1.: Parthenogenetische Entwicklung Laser-enukleierter MII-Oozyten bis zur Vorkern-
bildung im Vergleich zu Kontrollgruppen. Die Dissektion der Metaphasenplatte inaktivierte in
96 % der Oozyten die DNA ohne deren Morphologie zu beeinflussen, was mit der mechanischen
Enukleation vergleichbar war.
Normale Morphologie Vorkernbildung
Laser-Enukleation 48/50 (96 %) 2/50 (4 %)a
Mechanische Enukleation 42/42 (100 %) 0/42 (0 %)a
Inkubator-Kontrolle 64/64 (100 %) 61/64 (95 %)b
MPM-Kontrolle 51/51 (100 %) 50/51 (98 %)b
ab Werte sind statistisch signifikant unterschiedlich (P < 0,05).
Abbildung 6.5.: Morphologie von (a,b) Kontroll- und (c-f) Laser-enukleierten MII-Oozyten
nach parthenogenetischer Aktivierung. Kontrolloozyten (a) bildeten einen Vorkern (VK) und
(b) entwickelten sich zu Blastozysten, während sich Laser-enukleierte Oozyten (c,d) durch den
fehlenden Vorkern nicht teilten. In einigen manipulierten Oozyten waren (e) Chromosomen-
fragmente im Zytoplasma (gestrichelte Ellipse) bzw. (f) eine Fragmentierung des Zytoplasmas
sichtbar. Die Oozyten in (b), (d) und (f) waren mit Hoechst (blau) gefärbt.
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mechanischen Enukleation gemacht. Kein Laser- oder mechanisch enukleiertes Embryo
setzte die parthenogenetische Entwicklung fort und durchlief die erste mitotische Zellteilung,
so dass in diesen Gruppen keine Blastozysten entstanden (siehe Tabelle 6.2). Im Vergleich
dazu waren die Teilungs- und Blastozystenraten nach der Manipulation des Zytoplasmas
(„Zytoplasma 0◦” und „Zytoplasma 180◦”) signifikant höher (P < 0,001, Chi-Quadrat-Test)
und mit denen der MPM- sowie der Inkubator-Kontrolle vergleichbar. Ferner war die Anzahl
der Zellkerne in diesen vier Gruppen signifikant höher als nach der Laser- und mechanischen
Enukleation (P < 0,005, ANOVA, Tukey-Test).
Tabelle 6.2.: Parthenogenetische Entwicklung Laser-enukleierter MII-Oozyten bis zum Blas-
tozystenstadium im Vergleich zu Kontrollgruppen. Nach der Laser-Enukleation wurde keine
Zellteilung beobachtet. Die Laserbestrahlung des Zytoplasmas hatte keinen signifikanten Einfluss
auf das Entwicklungspotential der Oozyten. Die Angaben für die Anzahl der Zellkerne stellen
den Mittelwert ± Standardfehler dar.
Teilungsrate Blastozystenrate Zellkern-Anzahl
Laser-Enukleation 0/60 (0 %)a 0/60 (0 %)a 0,3 ± 0,1a
Mechanische Enukleation 0/80 (0 %)a 0/80 (0 %)a 0 ± 0a
Inkubator-Kontrolle 102/119 (86 %)b 36/119 (30 %)b 13,9 ± 2,4b
MPM-Kontrolle 55/66 (83 %)b 17/66 (26 %)b 12,1 ± 1,0b
Zytoplasma 0◦ 62/85 (73 %)b 17/85 (20 %)b 9,8 ± 2,4b
Zytoplasma 180◦ 50/59 (85 %)b 17/59 (29 %)b 13,4 ± 1,1b
ab Werte sind statistisch signifikant unterschiedlich (P < 0,05).
6.1.3. Verwendung Laser-enukleierter Oozyten für den Kerntransfer
Zur Evaluation des Entwicklungspotentials Laser-enukleierter MII-Oozyten wurde ein
Kerntransfer durchgeführt, dessen Prozedur in [Höl03] beschrieben ist. Hierzu dienten
GFP-exprimierende Fibroblasten als somatische Spenderzellen (siehe [Die08]). Diese er-
möglichten im Blastozystenstadium eine Unterscheidung zwischen der parthenogenetischen
und embryonalen Entwicklung. Ursächlich hierfür ist die nur im letzteren Fall auftretende
GFP-Expression und damit detektierbare GFP-Fluoreszenz im gesamten Zytoplasma nach
erfolgreicher epigenetischer Reprogrammierung [Par01].
Für die Laser-Enukleation wurden die gleichen Parameter wie in Abschnitt 6.1.2 ver-
wendet. Nach dem Kerntransfer folgte eine siebentägige in vitro-Kultivierung bis zum
Blastozystenstadium. In diesem Stadium wurden neben den Teilungs- und Blastozystenra-
ten auch die Anzahl sowie Morphologie der Zellkerne durch Hoechst-Färbung untersucht
(siehe Anhang A.3). Um eine fundierte Aussage über die Eignung der Laser-Enukleation
für den SCNT zu treffen, wurde in einer Kontrollgruppe zum Vergleich die mechanische
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Enukleation durchgeführt.
Nach konventionellem SCNT mit mechanischer Enukleation ergab sich eine Teilungsrate
von 83 % (86/104) sowie eine Blastozystenrate von 13 % (13/104). Dabei wurden in
allen Blastozysten eine intensive GFP-Fluoreszenz und morphologisch intakte Zellkerne
beobachtet. Im Gegensatz dazu teilten sich nach der Laser-Enukleation nur 5 % (4/79) der
Kern-transferierten Embryonen ohne das Blastozystenstadium zu erreichen (P < 0,001,
Chi-Quadrat-Test). Zudem war der transferierte Fibroblast nach siebentägiger Kultivierung
in 67 % der Fälle (53/79) ohne Anzeichen einer mitotischen Zellteilung im Zytoplasma des
Embryos erkennbar.
Als Alternative zum vollständigen Abrastern in drei Dimensionen (siehe Abbildung 6.2b)
wurde der Laserstrahl nur auf einen Punkt in der Metaphasenplatte fokussiert („partielle
Enukleation”). Die verwendeten Laserparameter lagen wiederum oberhalb der Dissektions-
schwelle. Eine Analyse der parthenogenetischen Entwicklung nach partieller Enukleation
(500 ms, 1,7 nJ, 1 MHz) ergab eine Teilungsrate von 24 % (16/67), jedoch maximal bis zum
4-Zell-Stadium. Dies entspricht dem Zeitpunkt, in dem beim Schwein die RNA-Synthese des
embryonalen Genoms einsetzt (siehe Anhang B.2) [Jar91, Par01]. Folglich war die partiell
geschädigte Metaphasenplatte inaktiviert und damit nicht an der embryonalen Entwicklung
beteiligt. Nach dem Kerntransfer in partiell enukleierte Oozyten (20 ms, 7 nJ, 50 kHz)
betrug die Teilungsrate 53 % (26/49) und die Blastozystenrate 2 % (1/49). Dabei wurden
in 10 % der Fälle (5/49) Chromosomenfragmente im Zytoplasma beobachtet. Obwohl
die Blastozyste eine intensive GFP-Fluoreszenz im gesamten Zytoplasma aufwies, waren
deutliche Veränderung in der Morphologie der Zellkerne im Vergleich zur mechanischen
Enukleation sichtbar (siehe Abbildung 6.6).
Abbildung 6.6.: (a) GFP- und (b) Hoechst-Fluoreszenz einer Blastozyste nach partieller
Laser-Enukleation und Kerntransfer. Die intensive GFP-Fluoreszenz im Zytoplasma deutete
auf eine erfolgreiche Reprogrammierung des injizierten Fibroblasten hin. Jedoch hatten die
Zellkerne im Vergleich zur (c) mechanischen Enukleation eine deutlich veränderte Morphologie.
Skala: 20 µm.
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6.2. Zweiphotonen-induzierte Kollagen-Quervernetzung
Die Zweiphotonen-induzierte Kollagen-Quervernetzung wurde in artifiziellem Gewebe durch-
geführt. Zur Gewebeherstellung wurden murine Kardiomyozyten und embryonale Fibro-
blasten als Basis für Herzmuskelgewebe bzw. kollagenreiches Bindegewebe verwendet. Nach
sechstägiger in vitro-Kultivierung wurde ein Teil der Gewebekonstrukte 16 Stunden mit
TMRM und 0,27 mM des Photosensitizers Riboflavin (R9504, Sigma Aldrich) im Kultur-
medium inkubiert (siehe Anhang A.4). TMRM ist ein etablierter Marker für die zelluläre
metabolische Aktivität [Hat10, Ken11] und diente damit der Bestimmung der Zellvitalität.
Die Riboflavin (RF)-Konzentration war eine Größenordnung geringer als bei der UV-A-
induzierten Kollagen-Quervernetzung in der Kornea [Wol03a]. Ursächlich hierfür ist die
geringere Löslichkeit der in dieser Arbeit verwendeten nicht-phosphorylierten Form.
Abbildung 6.7.: (a) Phasenkontrastaufnahme eines zwischen zwei Titanstiften aufgehängten
artifiziellen Bindegewebes vor der Laserbestrahlung. Skala: 1 mm. (b) Schematische Darstellung
des experimentellen Aufbaus für die Zweiphotonen-induzierte Kollagen-Quervernetzung. L1/L2:
Linsen mit f1=250 und f2=-50 mm, L3: Linse mit f= 140 mm oder f= 400 mm, ND: Neu-
traldichtefilter. (c) Die Gewebekonstrukte wurden mit konstanter Scangeschwindigkeit und
konstantem Linienabstand ∆y mäanderförmig abgerastert.
Die großflächige Laserbestrahlung der Gewebekonstrukte innerhalb eines experimentell
sinnvollen Zeitraums unter zehn Minuten erforderte eine deutlich geringere NA als im
experimentellen Aufbau in Kapitel 4. Um dabei gleichzeitig Laserfluenzen im Bereich
von 0,1 J/cm2 für die Manipulation im Low-Density-Plasma-Regime zu erreichen [Vog05],
wurde statt eines Titan:Saphir-Oszillators ein Verstärkersystem verwendet. Der gesamte
experimentelle Aufbau ist in Abbildung 6.7b dargestellt. Die Strahlquelle war ein regenerativ
verstärkter Titan:Saphir-Laser mit Pulsdauern im Femtosekundenbereich, entweder der
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Spitfire Pro (120 fs, 800 nm, 5 kHz, Spectra Physics, Irvine, USA) oder der Bright (120 fs,
780 nm, 5 kHz, Thales, Elancourt, Frankreich). In diesem Wellenlängenbereich hat RF
einen Zweiphotonen-Wirkungsquerschnitt von 0,5 GM bei 780 nm und 0,45 GM bei 800 nm
[Zip03a]. Der Durchmesser des Laserstrahls wurde durch ein Galileisystem (f1 =250 mm und
f2 = -50 mm, Abstand d= f1 + f2) mit dem Vergrößerungsfaktor 0,2 auf die nutzbare Fläche
der nachfolgenden Optiken angepasst. Ein kontinuierlich variabler Neutraldichtefilter diente
der Abschwächung des Laserstrahls. Zum Abrastern der Gewebe in der x-y-Ebene wurden
zwei Galvanometer-Scanspiegel (Litrack, Müller Elektronik, Spaichingen, Deutschland)
verwendet. Die Fokussierung in das Gewebe erfolgte entweder mit einer 140 oder 400 mm-
Linse. Dies resultierte in einer Strahltaille von ω0 = 65 bzw. 190 µm und einer Rayleigh-
Länge von z0 = 17 bzw. 145 mm, wobei letztere deutlich größer als die durchschnittliche
Gewebedicke von 0,8 mm war.
Für die Zweiphotonen-induzierte Kollagen-Quervernetzung wurden die Gewebekonstruk-
te mit einer durchschnittlichen Querschnittsfläche von 0,7 mm2 nach der RF-Inkubation
mittels des Laserstrahls mäanderförmig abgerastert (siehe Abbildungen 6.7a und c). Dabei
wurde eine konstante Scangeschwindigkeit und ein konstanter Linienabstand ∆y verwendet,
der für beide Fokussierlinsen der jeweiligen Strahltaille entsprach. Insgesamt wurde eine
zweidimensionale Fläche von 2 x 4 mm2 bestrahlt; dies dauerte in Abhängigkeit der Laser-
parameter ungefähr 30 Sekunden bis 5 Minuten. Wenn nicht anders angegeben, wurden die
Experimente bei Raumtemperatur unter normaler Atmosphäre durchgeführt. Direkt nach
der Laserbestrahlung wurde jedes Gewebekonstrukt in RF-freiem Kulturmedium gewaschen
und für weitere 24 Stunden inkubiert (siehe Anhang A.4).
Zur Evaluation der mechanischen Steifigkeit artifizieller Binde- und Herzmuskelgewebe
wurde deren passive Kraft in Abhängigkeit der Dehnung in einem Bioreaktorsystem gemessen,
das in [Ken11] beschrieben ist. Dabei wurden die Gewebekonstrukte einzeln nacheinander mit
einer konstanten Geschwindigkeit von 33,25± 1,75 µm/s entlang der longitudinalen Achse
gezogen, bis die Dehnung einen Wert von 20 % erreichte (siehe Anhang D). Das Youngsche
Modul in der linearen Region der Spannungs-Dehnungs-Kurve (siehe Abschnitt 2.3.1) wurde
durch lineare Regression ermittelt. Um die Kontraktionsfähigkeit der Kardiomyozyten zu
bestimmen, wurde jedes Herzmuskelgewebe im Bioreaktorsystem vor der Kraftmessung
insgesamt fünfmal ohne Vorspannung elektrisch stimuliert.
Nach der Kraftmessung wurden die artifiziellen Gewebe fixiert und mit DAPI gefärbt
(siehe Anhang A.4). Dies diente der Analyse der volumetrischen Zelldichte in bestrahlten
sowie nicht-bestrahlten Bereichen. Die Fluoreszenzaufnahmen der Gewebekonstrukte wurden
entweder mit einem AxioObserver Z1 -Mikroskop (Carl Zeiss AG) oder der SLOT-Technik
erstellt, die in [Lor11] beschrieben ist.
Im Folgenden wird zunächst die Zweiphotonen-induzierte Kollagen-Quervernetzung in
artifiziellem Bindegewebe evaluiert. Anhand dieser Erkenntnisse wird die Erhöhung der
mechanischen Steifigkeit artifizieller Herzmuskelgewebe demonstriert. Abschließend wird
durch die Optimierung der Methode eine Verbesserung der Effizienz der Kollagen-Quer-
vernetzung erreicht. Die statistische Signifikanz der Ergebnisse wurde mit SigmaStat 3.5
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(Systat Software) getestet. Unterschiede zwischen Versuchsgruppen wurden bei P < 0,05 als
statistisch signifikant angenommen.
6.2.1. Kollagen-Quervernetzung in artifiziellem Bindegewebe
Die erste Versuchsreihe wurde mit dem Spitfire Pro-Lasersystem durchgeführt. Durch
die Strahltaille von 65 µm und die Scangeschwindigkeit von 300 µm/s ergab sich eine
gesamte Bestrahlungsdauer von ungefähr fünf Minuten. Zur Identifizierung geeigneter
Parameter wurden in Vorversuchen verschiedene Laserfluenzen verwendet. Hieraus wurden
empirisch Fluenzen von 150 und 300 mJ/cm2 für die Zweiphotonen-induzierte Kollagen-
Quervernetzung ausgewählt. Dabei wurden die Gewebekonstrukte in fünf Gruppen aufgeteilt:
(1) unbehandelte Kontrolle, (2) RF-Inkubation, (3) 150 mJ/cm2 mit RF-Inkubation und
(4) 300 mJ/cm2 mit sowie (5) ohne RF-Inkubation.
Alle artifiziellen Bindegewebe wiesen 24 Stunden nach Laserbestrahlung vergleichbare
Spannungs-Dehnungs-Kurven auf. Diese zeigten anfangs ein nichtlineares Verhalten (Toe-
Region), das ab einer Dehnung von etwa 15 % linear wurde (siehe Abbildung 6.8). Die
alleinige RF-Inkubation beeinflusste die mechanische Steifigkeit der Bindegewebe nicht.
Dagegen resultierte die Laserbestrahlung RF-inkubierter Gewebekonstrukte mit einer Fluenz
von 150 mJ/cm2 in einer 35 % höheren Steifigkeit bei einer Dehnung von 20 % im Vergleich
zur unbehandelten Kontrolle. Ein ähnlicher Anstieg wurde für das Youngsche Modul in der
linearen Region der Spannungs-Dehnungs-Kurve beobachtet (46,6± 0,3 vs. 34,8± 2,3 kPa).
Bei Verdopplung der Laserfluenz auf 300 mJ/cm2 verschwand der positive Effekt auf die
Gewebesteifigkeit, unabhängig von der RF-Inkubation.
Bei einer Laserfluenz von 150 mJ/cm2 waren die TMRM- sowie DAPI-Fluoreszenzinten-
sitäten zwischen bestrahlten und nicht-bestrahlten Bereichen vergleichbar, so dass die
zelluläre metabolische Aktivität bzw. die Zelldichte unverändert blieben. Im Gegensatz
dazu wurde die metabolische Aktivität bei der doppelten Laserfluenz unabhängig von der
RF-Inkubation deutlich verringert (siehe Abbildung 6.9a), ohne gleichzeitige Beeinflussung
der Zelldichte.
6.2.2. Übertragbarkeit auf artifizielles Herzmuskelgewebe
Die folgenden Experimente untersuchen die Übertragbarkeit der in Abschnitt 6.2.1 ge-
wonnenen Erkenntnisse auf bioartifizielles Herzmuskelgewebe. In diesem Zusammenhang
wurden die Gewebekonstrukte in vier Gruppen aufgeteilt: (1) unbehandelte Kontrolle,
(2) 150 mJ/cm2 mit sowie (3) ohne RF-Inkubation und (4) 300 mJ/cm2 mit RF-Inkubation.
Analog zum Bindegewebe zeigten die Spannungs-Dehnungs-Kurven einen nichtlinearen
Verlauf, der ab einer Dehnung von 15 % linear wurde. Jedoch waren die mechanische
Steifigkeit und das Youngsche Modul von Herzmuskelgewebe um den Faktor Drei geringer.
Die Laserbestrahlung unbehandelter Kontrollgewebe mit einer Fluenz von 150 mJ/cm2 hatte
keinen Einfluss auf die Spannungs-Dehnungs-Kurve. Indes resultierte die Verwendung der
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Abbildung 6.8.: (a) Spannungs-Dehnungs-Kurven artifizieller Bindegewebe. Die alleinige RF-
Behandlung hatte keinen Einfluss auf die mechanische Steifigkeit. Nach der Laserbestrahlung
RF-inkubierter Gewebekonstrukte mit 150 mJ/cm2 wurde eine erhöhte Steifigkeit beobachtet.
(b) Der Anstieg des Youngschen Moduls und der Spannung bei einer Dehnung von 20 % betrug
im Vergleich zur unbehandelten Kontrolle etwa 35 %. Jeder Messwert stellt den Mittelwert +
Standardfehler aus zwei Wiederholungen dar.
Abbildung 6.9.: (a) Mittlere TMRM-Fluoreszenzintensität in unbehandelten Kontrollen (UK)
und RF-inkubierten, bestrahlten Gewebekonstrukten. Jeder Balken stellt den Mittelwert +
Standardfehler aus zwei (Bindegewebe) bzw. fünf (Herzmuskelgewebe) Wiederholungen dar.
(b) Phasenkontrast- sowie TMRM-Fluoreszenzaufnahmen der Querschnittsfläche eines RF-
inkubierten und von unten bestrahlten Gewebes. Die maximale Behandlungstiefe des Lasers
betrug ungefähr 520 µm. Skala: 200 µm.
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gleichen Parameter für RF-inkubiertes Gewebe im Vergleich zur unbehandelten Kontrolle
in einer um 25 % erhöhten Steifigkeit bei einer Dehnung von 20 %; gleichzeitig stieg das
Youngsche Modul nur um 6 % an (14,9± 1,7 vs. 14,1± 1,4 kPa). Bei der doppelten Fluenz
von 300 mJ/cm2 wurden die mechanischen Eigenschaften der Gewebekonstrukte nicht
mehr beeinflusst. Auf Grund der starken Abweichungen in der mechanischen Steifigkeit
von Gewebe zu Gewebe waren die gemessenen Unterschiede statistisch nicht signifikant
(P = 0,25, ANOVA).
Die Laserbestrahlung RF-inkubierter Herzmuskelgewebe mit einer Fluenz von 150 mJ/cm2
hatte keinen Einfluss auf die zelluläre metabolische Aktivität sowie die Zelldichte, erkennbar
durch die intensive TMRM- bzw. DAPI-Fluoreszenz (siehe Abbildungen 6.10a und c). Bei
der doppelten Fluenz wurde die metabolische Aktivität in den bestrahlten Bereichen deutlich
reduziert, aber die volumetrische Zelldichte blieb unverändert (siehe Abbildungen 6.10b
und 6.11). TMRM-Fluoreszenzaufnahmen einer Gewebe-Querschnittsfläche in diesem Para-
meterbereich zeigten, dass die Behandlungstiefe des Lasers mit steigendem Einfallswinkel
des Laserstrahls auf die gekrümmte Gewebeoberfläche abnahm (siehe Abbildung 6.9b).
Die maximale Behandlungstiefe wurde bei einem Einfallswinkel von 0◦ experimentell zu
ungefähr 520 µm bestimmt und war damit größer als die Hälfte der Gewebedicke.
Die Gewebekonstrukte der vier experimentellen Gruppen zeigten sowohl vor als auch
24 Stunden nach der Laserbestrahlung spontane Kontraktionen. Ferner induzierte die
elektrische Stimulation im Bioreaktorsystem eine Kontraktionskraft von bis zu 0,8 mN ohne
statistisch signifikante Unterschiede zwischen einzelnen Gruppen (P = 0,31, ANOVA).
6.2.3. Optimierung des experimentellen Protokolls
Zur Verbesserung der Kulturbedingungen und der Effizienz der Zweiphotonen-induzierten
Kollagen-Quervernetzung wurde das experimentelle Protokoll weiter optimiert. Als erstes
wurde eine Infrarotlampe (IL11, Beurer GmbH, Ulm, Deutschland) in den Aufbau integriert
und HEPES-Puffer dem Kulturmedium zugegeben, um optimale Kulturbedingungen (37◦,
5 % CO2) außerhalb des Inkubators beizubehalten. Als zweites wurden die Strahltaille sowie
die Scangeschwindigkeit von 65 auf 190 µm bzw. von 300 auf 1300 µm/s erhöht und damit die
Bestrahlungszeit auf etwa 30 s reduziert. Als drittes ermöglichte ein iteratives Abrastern der
Gewebekonstrukte die Verwendung geringerer Pulsenergien, da Multiphotonen-induzierte
chemische Effekte über mehrere Pulse akkumulieren [Vog05]. Um gleichzeitig einen hohen
Durchsatz zu erreichen, wurde jedes Gewebe insgesamt fünfmal abgerastert. Als viertes
wurden die Experimente mit dem Bright-Lasersystem bei 780 nm durchgeführt, wo RF
einen um 10 % höheren Zweiphotonen-Wirkungsquerschnitt besitzt [Zip03a].
Unter optimierten Bedingungen wurde die Laserfluenz für die Bestrahlung RF-inkubierter
Herzmuskelgewebe zwischen 9 und 26 mJ/cm2 variiert. Die resultierenden Spannungs-
Dehnungs-Kurven zeigten einen starken Einfluss der Laserfluenz auf die mechanischen
Eigenschaften (siehe Abbildung 6.12). Eine signifikante Zunahme der Gewebesteifigkeit um
40 % bei einer Dehnung von 20 % wurde nur in einem kleinen Prozessfenster bei 14 mJ/cm2
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Abbildung 6.10.: (a,b) TMRM- und (c,d) DAPI-Fluoreszenzaufnahmen von RF-inkubierten,
bestrahlten Herzmuskelgeweben: (a,c) 150 mJ/cm2 + RF; (b,d) 300 mJ/cm2 + RF. (b) ist ein
stark vergrößerter Ausschnitt des in (e) umrandeten Gebiets. Die weißen, gestrichelten Linien
trennen die bestrahlten (unten) von den nicht-bestrahlten Bereichen (oben). Bei der höheren
Fluenz wurde ein deutlicher Abfall der TMRM-Fluoreszenzintensität beobachtet, während die
DAPI-Fluoreszenzintensität unverändert blieb. Skala: 500 µm.
Abbildung 6.11.: SLOT-Fluoreszenzaufnahmen eines Herzmuskelgewebes nach Fixierung und
DAPI-Färbung. Die Schnittebene des rechten Bildes ist im linken Bild durch eine orangefarbene,
gestrichelte Linie markiert. Die volumetrische Zelldichte war in bestrahlten und nicht-bestrahlten
Bereichen vergleichbar. Skala: 200 µm.
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erreicht (P < 0,05, ANOVA und Dunnett-Test). In diesem Bereich stieg das Youngsche
Modul um etwa 15 % an (30,6± 0,9 vs. 26,5± 1,9 kPa). Folglich wurde die Erhöhung der
mechanischen Steifigkeit im Vergleich zu Abschnitt 6.2.2 etwa um den Faktor Zwei verbessert.
Gleichzeitig hatte die Laserbestrahlung mit einer Fluenz von bis zu 25 mJ/cm2 keinen
signifikanten Einfluss auf die Kontraktionskraft und die zelluläre metabolische Aktivität
(P = 0,11, ANOVA, siehe Abbildung 6.9a).
Abbildung 6.12.: (a) Spannungs-Dehnungs-Kurven artifizieller Herzmuskelgewebe nach der
Optimierung des experimentellen Protokolls. Eine signifikante Versteifung wurde nur in einem
schmalen Prozessfenster bei 14 mJ/cm2 beobachtet. (b) Die Laserbestrahlung RF-inkubierter
Gewebe mit 14 mJ/cm2 resultierte in einer signifikanten Erhöhung der mechanischen Steifigkeit
um 40 % bei einer Dehnung von 20 %, während die Kontraktionskraft mit der von unbehandel-
ten Kontrollen vergleichbar war. Jeder Messwert stellt den Mittelwert + Standardfehler aus
mindestens vier Wiederholungen dar. ∗ P < 0,05 gegenüber der Kontrolle.
6.3. Zusammenfassung
In diesem Kapitel wurden die Eignung der Bildgebung und Manipulation im Low-Density-
Plasma-Regime für die MPM-gesteuerte Laser-Enukleation sowie die Zweiphotonen-indu-
zierte Kollagen-Quervernetzung evaluiert.
Die MPM-gesteuerte Laser-Enukleation wurde mit porzinen MII-Oozyten demonstriert.
Anhand eines dreidimensionalen MPM-Bilderstapels erfasste eine LabView-basierte Software
automatisch die Position und Umrisse der Hoechst-gefärbten Metaphasenplatte. Mit einer
Pulsenergie oberhalb der Dissektionsschwelle wurde dieses markierte Volumen abgerastert.
Bei optimierten Parametern inaktivierte die Laser-Enukleation mit einer Effizienz von 96 %
die Oozyten-DNA, so dass keine parthenogenetische Entwicklung initiiert wurde. Gleichzei-
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tig blieb die Morphologie der bestrahlten Oozyten mit mechanisch enukleierten Kontrollen
vergleichbar. Nach der Verwendung Laser-enukleierter Oozyten für den Kerntransfer er-
gab sich im Vergleich zum konventionellen SCNT eine signifikant geringere Teilungsrate
(5 vs. 83 %); zusätzlich wurde das Blastozystenstadium nicht erreicht. Durch die Begrenzung
der Dissektion auf einen Punkt in der Metaphasenplatte wurde eine höhere Teilungsrate
von 53 % und die erfolgreiche embryonale Entwicklung bis zur Blastozyste beobachtet.
Jedoch waren deutliche Veränderungen in der Morphologie der Zellkerne sichtbar.
Zur Erhöhung der Gewebesteifigkeit artifizieller Binde- und Herzmuskelgewebe wurden
diese mit dem Photosensitizer RF über Nacht inkubiert und mit einem fs-Laser großflä-
chig abgerastert. Die Aufnahme von Spannungs-Dehnungs-Kurven 24 Stunden nach der
Laserbestrahlung ermöglichte eine Analyse des Einflusses der Zweiphotonen-induzierten
Kollagen-Quervernetzung auf die mechanischen Gewebeeigenschaften. In kollagenreichem
Bindegewebe ergab sich im Vergleich zur unbehandelten Kontrolle ein 35 %-iger Anstieg
des Youngschen Moduls und der bei einer Dehnung von 20 % gemessenen Spannung. Mit
den gleichen Laserparametern nahmen diese Eigenschaften artifizieller Herzmuskelgewebe
nur um 6 bzw. 25 % zu. Durch eine weitere Optimierung des experimentellen Protokolls
wurde die Erhöhung der mechanischen Steifigkeit etwa um den Faktor Zwei verbessert.
Gleichzeitig zeigten Fluoreszenzaufnahmen der RF-inkubierten und bestrahlten Gewebe-
konstrukte keine Unterschiede in der zellulären metabolischen Aktivität, der Zelldichte und
der Kontraktionskraft im Vergleich zu unbehandelten Kontrollen.
7. Diskussion und Ausblick
In der vorliegenden Arbeit wurde die fs-Lasermanipulation erstmals im Bereich der regene-
rativen Medizin erfolgreich eingesetzt, sowohl für die MPM-gesteuerte Laser-Enukleation
porziner Oozyten als auch für die Zweiphotonen-induzierte Kollagen-Quervernetzung artifi-
zieller Herzmuskelgewebe. Dabei ermöglichte die Verwendung ultrakurzer Laserpulse im
Femtosekundenbereich eine automatisierte Kombination aus hochauflösender Bildgebung
und selektiver Manipulation in dreidimensionalen biologischen Proben. Im Hinblick auf einen
therapeutischen Einsatz des fs-Lasers konnten geeignete Parameter im Low-Density-Plasma-
Regime für eine minimal-invasive Nanochirurgie subzellulärer Strukturen ermittelt werden.
Ferner wurden erstmals die grundlegenden chemischen und thermischen Effekte in diesem
Regime charakterisiert, um durch einen Vergleich mit bisherigen theoretischen Modellen ein
besseres Verständnis der Wechselwirkung ultrakurzer Laserpulse mit biologischen Medien
zu erhalten. Da die Lokalisierung der Multiphotonenanregung auch in stark streuendem
Gewebe erhalten bleibt [Hel05], sind die Erkenntnisse dieser experimentellen in vitro-Studien
auf in vivo-Bedingungen übertragbar.
7.1. Chemische Effekte im Low-Density-Plasma-Regime
Die experimentellen Studien zur Charakterisierung der chemischen Effekte im Low-Density-
Plasma-Regime wurden mit Fluorophor-markierten Zellen durchgeführt. Dabei wurden
insbesondere die Mechanismen der intrazellulären Dissektion und der Photobleichung höherer
Ordnung voneinander abgegrenzt.
Die intrazelluläre Dissektion im Low-Density-Plasma-Regime wurde mit Hoechst 33342-
gefärbten Zellkernen untersucht. Bei konstanter applizierter Energiedichte war die Dissek-
tionsschwelle für Linienschnitte unabhängig von der Repetitionsrate zwischen 1 kHz und
80 MHz (siehe Abbildung 5.7a). Folglich hatten thermische Effekte bei hohen Repetitionsra-
ten einen vernachlässigbaren Einfluss, was durch Berechnungen der Temperaturentwicklung
im fokalen Volumen gestützt wird [Vog05]. An der Dissektionsschwelle betrug die zu
erwartende Temperaturerhöhung bei der verwendeten Wellenlänge, NA und 80 MHz-Repe-
titionsrate ungefähr 3◦C. Daher basierte die Dissektion überwiegend auf der Akkumulation
chemischer Einzelpulseffekte [Vog05]. Diese wurden durch nichtlineare Prozesse induziert,
da die Schwellen-Pulsenergie in Abhängigkeit der Wellenlänge antiproportional zur vierten
bzw. fünften Ordnung der Bestrahlungszeit war (siehe Abbildung 5.8a) [Bou86].
Aus den Ergebnissen in Abbildung 5.7a geht hervor, dass die chemischen Einzelpulseffekte
innerhalb eines Zeitraums von etwa 10 ns beendet waren, der dem zeitlichen Abstand
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zweier aufeinander folgender Laserpulse bei einer Repetitionsrate von 80 MHz entspricht.
Währenddessen werden durch die Laserbestrahlung ROS, freie Elektronen und Hydroxyl-
Radikale OH• mit signifikant hohen Konzentrationen erzeugt [Nik83]; nur letztere reagieren
sehr effizient mit DNA-Molekülen [Hut85] und haben in lebenden Zellen eine Lebensdauer
von etwa 1 bis 10 ns [Reu73, Roo75]. Daraus kann geschlossen werden, dass die chemische
Dissektion überwiegend auf Reaktionen von OH•-Radikalen mit Biomolekülen beruhte
[Vog05].
Die Zugabe von 5 mM Ascorbinsäure als Antioxidans zum Kulturmedium veränderte die
Dissektions-Schwellenenergie nicht (siehe Abschnitt 5.2.3), aber verringert die Gesamtan-
zahl von ROS im intrazellulären Raum [Bau09]. Auf Grund der hohen OH•-Reaktivität in
der zellulären Umgebung wird eine hohe Antioxidans-Konzentration im Molarbereich zur
Reduktion der OH•-induzierten Schädigungen benötigt, was jedoch keine physiologische Um-
gebung darstellt [War88]. Deswegen konnten mit einer Konzentration im Millimolar-Bereich
nur vergleichsweise unreaktive Radikale neutralisiert werden, die nicht zur intrazellulären
Dissektion beitrugen.
Mit Hoechst-Färbung nahm die Dissektions-Schwellenenergie um den Faktor Vier ab
(siehe Abbildung 5.9b); dies wurde von anderen Arbeitsgruppen auch bei der Dissekti-
on einzelner Chromosomen oder der Induktion von DSB beobachtet. Eine Markierung
einzelner Chromosomen mit Giemsa reduziert die Dissektions-Schwellenenergie um den
Faktor 2,7 [Koe01]. Des Weiteren sind ohne Hoechst-Färbung vier- bis zehnfach höhere
Pulsenergien für eine DSB-Induktion notwendig [Din07, Wil07]. Folglich trugen Hoechst-
Fluorophore entscheidend zur Produktion freier Elektronen und damit zur Entstehung eines
Low-Density-Plasmas bei. Laut Literatur besteht ein Zellkern durchschnittlich zu 85 %
aus Wasser [Dow62], 20 % der nukleären Trockenmasse ist DNA [Gol74] und das Verhält-
nis zwischen Hoechst-Fluorophoren und DNA-Basenpaaren beträgt bei der verwendeten
Konzentration etwa 1:10 [Loo90]. Daraus berechnet sich das Verhältnis zwischen Wasser-
und Hoechst-Molekülen zu 10000:1, so dass letztere während der Kaskadenionisation einen
vernachlässigbaren Einfluss hatten. Auf Grund ihres großen Multiphotonen-Absorptions-
querschnitts [Coh05] erhöhten diese jedoch die Rate der Multiphotonenionisation und damit
die Produktion von Seed-Elektronen [Vog05].
Die chemischen Einzelpulseffekte im Low-Density-Plasma-Regime akkumulieren über
mehrere Pulse, so dass die Schwellenenergie mit steigender Pulsanzahl abnimmt. Dies tritt
sowohl in Dielektrika und Metallen als auch in biologischen Proben auf [Jee88, Ros99, Bou07].
Bei Annahme konstanter optischer Eigenschaften im fokalen Volumen über den gesamten
Pulszug sind die Schädigungen subzellulärer Strukturen durch jeden einzelnen Puls gleich.
Damit ergibt sich für chemische Effekte die Abhängigkeit der Schwellen-Pulsenergie E von
der Anzahl der Laserpulse zu [Jee88, Kol04]
EN = E1 ·N−1/k , (7.1)
wobeiN die Pulsanzahl, k die Photonenordnung und E1 sowie EN die Schwellen-Pulsenergien
für einen bzw. N Pulse darstellen. Aus den Ergebnissen in Abbildung 5.8 geht hervor, dass
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k dem Exponenten der Potenzfunktion entsprach und von der Wellenlänge sowie Repetiti-
onsrate beeinflusst wurde. Unterhalb von 840 nm war die Photonenordnung im kHz-Regime
konstant (k=4), während diese für 80 MHz von k=3,5 bei 720 nm auf k=4 bei 800 nm
anstieg. Unabhängig von der Repetitionsrate nahm k ab 840 nm kontinuierlich mit der
Wellenlänge auf k=5 bei 950 nm zu. Infolgedessen waren vier und fünf Photonen zur
Dissektion von DNA-Molekülen bei 840 bzw. 950 nm notwendig, während bei 900 nm eine
Mischung aus beiden Prozessen vorherrschte (siehe Abbildung 5.8b). Durch die Produktion
von Seed-Elektronen stellt die Multiphotonenionisation die primäre Ursache chemischer
Effekte dar [Vog05]. Daraus kann geschlossen werden, dass k die Anzahl der Photonen für
diesen Prozess kennzeichnete. Basierend auf den beschriebenen Ergebnissen lag die Ionisati-
onsenergie zwischen 5,2 und 5,9 eV; dies schließt Wasser mit einer Bandlücke von 6,5 eV
aus [Wil76, Nik83]. Jedoch stimmt dieser Wertebereich sehr gut mit der Ionisationsenergie
der Hoechst-Moleküle von etwa 5,5 eV überein [Gör01], so dass diese höchstwahrscheinlich
die größte Quelle für Seed-Elektronen waren.
Mit dem vorgeschlagenen Modell konnte die signifikante Abnahme der Photonenordnung k
für 80 MHz und Wellenlängen unterhalb von 840 nm im Vergleich zum kHz-Regime erklärt
werden (siehe Abbildung 5.8b). Freie Elektronen werden innerhalb von 300 fs hydratisiert
und besitzen in diesem Zustand eine Lebensdauer von ungefähr 250 ns in hoch-konzentrierten
Biomolekül-Lösungen [Ora85]. Deswegen befinden sich beim Eintreffen von Laserpulsen
mit einer Repetitionsrate oberhalb von 4 MHz verbleibende, hydratisierte Elektronen im
fokalen Volumen. Da diese einen maximalen Absorptionsquerschnitt bei 720 nm besitzen
[Har62, Nik83], werden Seed-Elektronen bei hohen Repetitionsraten auch durch lineare
Absorption erzeugt [Sch88]. Aus diesem Grund war k bei 80 MHz eine Mischung aus
der Multiphotonenionisation von Hoechst-Molekülen und der linearen Absorption durch
hydratisierte Elektronen. Auf Grund der Produktion zusätzlicher Seed-Elektronen stieg
die FWHM der Linienschnitte im Vergleich zum kHz-Regime signifikant steiler mit der
Pulsenergie an (siehe Abbildung 5.5b).
Unterhalb der Dissektionsschwelle wurden DSB induziert; bei fünffach geringeren Pulsener-
gien war ein γ-H2AX-Signal als DSB-Indikator entlang des Linienschnitts erkennbar (siehe
Abbildung 5.6a). Dieses Signal breitete sich ungefähr 20 % unter der Dissektionsschwelle
auf den gesamten Zellkern aus, was einen Hinweis auf eine beginnende Apoptose [DF10]
oberhalb der Schwelle zur Photobleichung höherer Ordnung darstellt [Pat00, Hei05]. Analog
zur Dissektion war die Schwellen-Pulsenergie für eine DSB-Induktion unabhängig von der
Repetitionsrate und bei 720 nm antiproportional zur vierten Ordnung der Bestrahlungszeit
(siehe Abbildung 5.6b). Demzufolge waren die Photonenordnungen der jeweiligen chemischen
Effekte identisch.
Die Photobleichung höherer Ordnung wurde exemplarisch für den exogenen Fluorophor
Hoechst 33342 und den endogenen Fluorophor eGFP untersucht. Für beide war die Photo-
bleichungsordnung unabhängig von der Repetitionsrate sowie der NA (siehe Abbildung 5.1).
Letzteres stimmt mit experimentellen Daten von Chen et al. für einen GFP-Mutanten
überein [Che02]. Folglich waren Diffusionsprozesse im Milli- bis Mikrosekundenbereich, wie
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beispielsweise für die Reaktion angeregter Fluorophore mit molekularem Sauerstoff, und da-
mit eine Triplett-Besetzung der Fluorophore vernachlässigbar [Dit01]. Da die Halbwertszeit
der Photobleichung bei festen Laserparametern proportional zur Größe des abgerasterten
Bildausschnitts war, resultierte die Photobleichung höherer Ordnung analog zur intrazellu-
lären Dissektion aus einer Akkumulation von Einzelpulseffekten.
Bei der Photobleichung von eGFP stieg die Photobleichungsordnung bei einer Wellenlänge
von 840 nm sprunghaft vom Wert Drei auf Vier an (siehe Abbildung 5.1b), was einer
Übergangsenergie von 4,5 eV entsprach. Analog ergibt sich bei der intrazellulären Dissektion
GFP-exprimierender Axone mit einer Wellenlänge von 800 nm eine kubische Abhängigkeit
der Dissektions-Schwellenenergie von der Pulsanzahl [Bou07]. Folglich wurde die eGFP-
Photobleichung durch eine Multiphotonenionisation der Moleküle aus dem Grundzustand S0
verursacht. Während die Ionisationsenergie vom eGFP-Chromophor im Bereich von 4,6
bis 6,2 eV [Ven04] liegt, beträgt diese für die etwa 15 Å entfernte Tryptophan-Seitenkette
[Orm96] analog zur Übergangsenergie etwa 4,5 eV [Amo79]. Die Multiphotonenionisation
der Tryptophan-Seitenkette resultierte in der Entstehung eines Hydroxyl-Radikals und eines
freien Elektrons [Bis09], die höchstwahrscheinlich mit dem eGFP-Chromophor reagierten
und dessen chemische Struktur irreversibel modifizierten.
Die Photobleichungsordnung für Hoechst stimmte über den gesamten Wellenlängenbereich
gut mit der jeweiligen Anregungsordnung überein (siehe Abschnitt 5.1.1). Da Hoechst-
Moleküle weitere Energieniveaus oberhalb des ersten angeregten Zustands S1 besitzen
[Kal94], war deren Photobleichung auf die Bildung eines Elektron-Kation-Paares (Photolyse)
nach gesättigten, sequentiellen Einphotonenabsorptionen von S1 in höhere Zustände SN
zurückzuführen [Egg05].
Der Einfluss der Photobleichung auf umliegende Moleküle wurde durch eine selektive
eGFP-Anregung von Hoechst-gefärbten, eGFP-exprimierenden Zellen untersucht. Bezogen
auf den Abfall der eGFP-Fluoreszenzintensität nahm das Hoechst-Fluoreszenzsignal unab-
hängig von der Repetitionsrate und Laserleistung um etwa 70 % ab (siehe Abbildung 5.2).
Aus diesem Verhältnis ließ sich der Einflussradius des Low-Density-Plasmas zu 30 bis 50 nm
berechnen [Olm83, Loo90, Paw06], welcher sehr gut mit der Diffusionslänge von ROS in
der zellulären Umgebung übereinstimmt [Paw06].
Die zunehmende, chemische Zerstörung der Hoechst-Moleküle über die Zeit korrelierte
mit dem Zuwachs von ROS im gesamten Zytoplasma (siehe Abbildung 5.3). Folglich
reagierten die durch Photobleichung entstandenen freien Elektronen mit Wassermolekülen
oder gelöstem Sauerstoff in der unmittelbaren Umgebung. Dies führte zur Produktion von
ROS [Nik83], hatte aber keinen sichtbar negativen Einfluss auf die Zellvitalität, so dass der
oxidative Stress durch zelluläre Antioxidantien abgebaut werden konnte [Yu94].
Zusammenfassend wurde in dieser Arbeit erstmals experimentell gezeigt, dass die Photo-
bleichung höherer Ordnung und die Dissektion Fluorophor-markierter, subzellulärer Struk-
turen für Repetitionsraten bis 80 MHz überwiegend einer Akkumulation chemischer Einzel-
pulseffekte entspricht. Die Photobleichung höherer Ordnung resultierte entweder aus der
Multiphotonenionisation vom Grundzustand (eGFP) oder aus sequentiellen Einphotonen-
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absorptionen in höhere Energieniveaus mit anschließender Photolyse (Hoechst). Indes war
die Produktion von Seed-Elektronen als primäre Ursache der intrazellulären Dissektion
im kHz-Regime ausschließlich auf die Multiphotonenionisation der Fluorophore (Hoechst)
zurückzuführen. Bei hohen Repetitionsraten um 80 MHz konnten zusätzlich hydratisierte
Elektronen durch lineare Absorption als Seed-Elektronen genutzt werden, so dass eine im
Vergleich zum kHz-Regime geringere applizierte Laserenergie notwendig war. Infolgedessen
müssen zukünftige Berechnungen der Dichte freier Elektronen den Einfluss von Fluorophoren
berücksichtigen, insbesondere bei der Rate der Multiphotonenionisation. Zudem ermöglichen
Fluorophor-markierte Strukturen mit hohen Multiphotonen-Absorptionsquerschnitten eine
selektive Manipulation in der zellulären Umgebung, was beispielsweise für die Chromophor-
assistierte Laserinaktivierung von Proteinen [Tan05] und die Laser-induzierte Freisetzung
chemischer Substanzen [Den90] von Vorteil ist.
7.2. Thermische Effekte im Low-Density-Plasma-Regime
Der Einfluss thermischer Effekte bei der Laser-induzierten Zellfusion im Low-Density-Plasma-
Regime wurde sowohl mit nicht-adhärenten HL-60-Zellen als auch mit porzinen 2-Zell-
Embryonen untersucht, wobei letztere ein 50-fach größeres Volumen von etwa 200 pl haben.
Da die zugrunde liegenden Mechanismen für beide identisch waren, sind die Erkenntnisse
dieser experimentellen Studie auch auf weitere Zelltypen übertragbar.
Die Laserbestrahlung der Kontaktstelle von HL-60-Zellen und 2-Zell-Embryonen resultierte
jeweils in einer Fusion der aggregierenden Zellen oberhalb einer vom Zelltyp sowie der
Bestrahlungszeit abhängigen Schwellenfluenz (siehe Abbildungen 5.10 und 5.13). In allen
Fällen entsprach diese der minimal notwendigen Fluenz für die Entstehung einer Gasblase
im fokalen Volumen mit einer Lebensdauer im Millisekunden- bis Sekundenbereich. Bei der
Optoporation ist dies ein Indikator für eine erfolgreiche Permeabilisierung der Zellmembran
[Ste06, Bau08, Uch08b]. Daraus kann geschlossen werden, dass eine Membranperforation
auch für die Zellfusion notwendig war.
Hohe Fusionswahrscheinlichkeiten wurden nur bei Gasblasen-Durchmessern zwischen
4 und 8 µm erreicht (siehe Abbildung 5.11a). Diese Werte liegen einen Faktor Zwei bis Vier
höher als bei der Optoporation [Ste06]; ähnliche Beobachtungen wurden in experimentellen
Studien zur Elektroporation und -fusion gemacht [Zim82]. Die Elektrofusion tritt nur nach
Überschreitung eines kritischen Durchmessers für die Membranpore auf, was normalerwei-
se zu einer mechanischen Instabilität der Zellmembran führt. Im Fall eng benachbarter
Zellmembranen initiiert dies jedoch die Fusion der äußeren Membranschichten (siehe Ab-
schnitt 2.1.1) [Zim82]. Folglich trat eine Laser-induzierte Zellfusion höchstwahrscheinlich
nur bei Erreichen eines ausreichend großen Porendurchmessers auf.
Nach dem Kollaps der langlebigen Gasblase war im bestrahlten Bereich ein dunkler,
runder Fleck mit der gleichen Größe wie der fokussierte Laserstrahl sichtbar, welcher
innerhalb weniger Minuten verschwand (siehe Abbildung 5.10d). Dies wurde zuvor bereits
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bei der Optoporation mit Dauerstrichlasern beobachtet und auf einen lokalen, temporären
Temperaturanstieg zurückgeführt [Pal96, Sch02b]. Bei der Verwendung von fs-Pulsen mit
80 MHz sind im Vergleich zur Optoporations-Schwelle zweifach höhere Fluenzen erforderlich,
um nach einer Bestrahlungszeit weniger Millisekunden die Siedetemperatur von Wasser im
fokalen Volumen zu erreichen [Vog05]. Da hohe Fusionseffizienzen nur deutlich oberhalb
der minimal notwendigen Fluenz für eine Gasblasenerzeugung beobachtet wurden (siehe
Abbildung 5.12), führte höchstwahrscheinlich die Akkumulation von thermischer Energie
zur Veränderung der optischen Eigenschaften im fokalen Volumen.
Der starke Einfluss thermischer Effekte bei der Erzeugung langlebiger Gasblasen wurde
durch den mit steigender Bestrahlungszeit asymptotischen Abfall der Fusions-Schwellenfluenz
auf einen Sättigungswert gestützt (siehe Abbildung 5.10g). Unter Berücksichtigung thermi-
scher Effekte gilt analog zu Gleichung (7.1) für die Abhängigkeit der Schwellenfluenz F von
der Anzahl der Laserpulse [Jee88, Kol04]:
FN = F∞ + (F1 − F∞)N−1/k . (7.2)
Dabei bezeichnen F1, FN und F∞ die Schwellenfluenzen für jeweils einen, N sowie unendlich
Pulse. Im Gegensatz zur von chemischen Effekten induzierten, intrazellulären Dissektion war
für die Gasblasen-Erzeugung bei einer NA = 0,5 eine minimale Fluenz von F∞ = 45 mJ/cm2
notwendig (siehe Abbildung 5.10g). Folglich dominierten in diesem Fall thermische und
nicht chemische Effekte [Kol04]. Zudem betrug die Photonenordnung k = 2, so dass die
Einphotonenionisation hydratisierter Elektronen bzw. die Kaskadenionisation und damit
lineare Prozesse einen deutlich stärkeren Einfluss hatten (siehe Abschnitt 7.1) [Vog05].
Die experimentellen Daten der Gasblasen-Lebensdauer in Abhängigkeit ihres maximalen
Durchmessers wurden optimal durch eine Potenzfunktion mit dem Exponenten p = 1,7
genähert (siehe Abbildung 5.11b). Gegenüber der linearen Abhängigkeit bei Kavitations-
blasen steigt die Lebensdauer einer Wärmediffusions-begrenzten Gasblase quadratisch mit
dem maximalen Durchmesser an [Flo65, Ple77]. Infolgedessen wurden die Entstehung und
Dynamik der beobachteten langlebigen Gasblasen von thermischen Effekten bestimmt, was
durch theoretische Untersuchungen gestützt wird [Vog05].
Die Fusionseffizienz war vom Zelltyp, der Laserfluenz sowie der Bestrahlungszeit abhängig
(siehe Abbildungen 5.12 und 5.14). Während der prozentuale Anteil fusionierter HL-60-Zellen
maximal 21 % betrug (10 ms, 100 mJ/cm2), war dieser bei 2-Zell-Embryonen mit 54 % mehr
als doppelt so hoch (20 ms, 360 mJ/cm2); die entsprechenden Fluenzen lagen jeweils etwa
50 % oberhalb der Schwelle. Die Differenz der maximalen Fusionseffizienz wurde vermutlich
durch den inhärenten engen Kontakt beider embryonalen Zellen und ihre im Vergleich zu
somatischen Zellen 20-fach größere Oberfläche verursacht. Dadurch hatten 2-Zell-Embryonen
eine höhere Widerstandsfähigkeit, so dass 50 % größere Gasblasen-Durchmesser von bis zu
15 µm möglich waren.
Für beide Zelltypen war die maximale Fusionseffizienz bei einer geringeren Bestrahlungs-
zeit höher (siehe Abbildungen 5.12 und 5.14). Weitere Versuche deuteten einen kontinu-
ierlichen Anstieg der maximalen Fusionseffizienz mit abnehmender Bestrahlungszeit an.
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Basierend auf den lichtmikroskopischen Aufnahmen war dies wahrscheinlich auf die gleich-
zeitig abnehmende Varianz des Gasblasen-Durchmessers zurückzuführen. Demgegenüber
liegt die optimale Bestrahlungszeit für die Optoporation bei 40 ms [Bau08]. Zur Aufklärung
dieser Diskrepanz sind daher weiterführende Experimente notwendig.
In bisherigen experimentellen Studien zur Laser-induzierten Fusion somatischer Zellen
wurden deutlich höhere Fusionseffizienzen von bis zu 80 % erreicht [Sat92, Gon08]. Dies
kann mit der Zugabe von Polyethylenglycol zum Kulturmedium erklärt werden, das fusogene
Eigenschaften besitzt und die Zellaggregation verbessert [Ste91]. Deswegen war der mittlere
Abstand der aggregierenden, somatischen Zellen in diesen Studien deutlich geringer und die
Fusion benachbarter Zellmembranen wahrscheinlicher. Indes führte die Laserbestrahlung
porziner 2-Zell-Embryonen mit inhärentem engen Zellkontakt zu einer mit entsprechenden
murinen Embryonen vergleichbaren Fusionseffizienz um 60 % (vgl. Abbildung 5.14 und
[Kar09]).
Fusionierte Zellen zeigten unabhängig von den Parametern eine Stunde nach Laserbe-
strahlung in mehr als 95 % der Fälle keine Anzeichen einer Nekrose. Ferner entwickelten
sich 2-Zell-Embryonen ohne signifikanten Unterschied zu Kontrollembryonen bis zum Blas-
tozystenstadium (siehe Abbildung 5.14). Daher hatte die Laserbestrahlung analog zu
experimentellen Untersuchungen mit murinen Embryonen keine nachteiligen Auswirkungen
auf das Zytoplasma sowie die nukleäre DNA [Kar09]. Im Blastozystenstadium waren in
einigen Laser-fusionierten Embryonen polyploide Zellkerne erkennbar (siehe Abbildung 5.15).
Ursächlich hierfür war vermutlich die Fusion der beiden Zellkerne innerhalb weniger Stunden
nach Laserbestrahlung, was auch nach anderen Zellfusionsmethoden auftritt [Ogl05].
Zusammenfassend wurde in dieser Arbeit erstmals gezeigt, dass für eine Laser-induzierte
Fusion unabhängig vom Zelltyp die Entstehung einer langlebigen Gasblase als Indikator
für eine Pore in den benachbarten Zellmembranen notwendig ist. Die Gasblase resultierte
aus der Akkumulation von thermischer Energie im fokalen Volumen mit einem Tempera-
turanstieg über die Siedetemperatur von Wasser. Im Gegensatz zur Optoporation lag der
Porendurchmesser für eine effiziente Fusion der Membranschichten oberhalb des kritischen
Werts für eine mechanische Instabilität. Die maximale Fusionseffizienz betrug für porzine
2-Zell-Embryonen etwa 50 %, deren weitere Entwicklung bis zum Blastozystenstadium
mit Kontrollgruppen vergleichbar war. Folglich stellt die Laser-induzierte Zellfusion eine
berührungslose, minimal-invasive Methode zur selektiven Zellfusion ohne Zugabe chemischer
Substanzen dar. Dies ist insbesondere für den SCNT [Edw03] von hohem Interesse.
7.3. MPM-gesteuerte Laser-Enukleation
Das Potential der MPM-gesteuerten Laser-Enukleation als Alternative zur mechanischen
Enukleation beim SCNT wurde mit porzinen MII-Oozyten untersucht. Sowohl die MPM als
auch die Hoechst-Färbung der Metaphasenplatte hatten keinen sichtbar negativen Einfluss
auf das Entwicklungspotential der Oozyten (siehe Tabellen 6.1 und 6.2). Die gleichen
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Beobachtungen wurden auch in Langzeit-Experimenten mit Hamster-Embryonen gemacht
[Squ99], so dass sich die MPM für eine minimal-invasive Bildgebung in der Oozyten- und
Embryonalentwicklung eignet. Jedoch trat bei der verwendeten Anregungswellenlänge von
720 nm ein starker Abfall der detektierten Fluoreszenzintensität in den tiefsten Schichten der
Oozyte auf (siehe Abbildung 6.1). Da die Eindringtiefe in porzinen Oozyten im NIR-Bereich
mit steigender Wellenlänge von 700 bis 1000 nm kontinuierlich zunimmt [Koe00, Zeg07], sind
andere DNA-Farbstoffen mit Anregungswellenlängen um 1000 nm zur weiteren Optimierung
der Eindringtiefe vielversprechend [Dom00].
In dieser Arbeit wurde erstmals die automatisierte Lokalisierung, Erkennung der Umrisse
und dreidimensionale Dissektion einer Zellorganelle anhand eines MPM-Bilderstapels gezeigt
(siehe Abbildung 6.2). Dadurch wurde der Durchsatz der gesamten Prozedur auf etwa 20 bis
25 Oozyten pro Stunde erhöht, war aber im Vergleich zur mechanischen Enukleation um den
Faktor Zwei geringer. Jedoch bietet nur die berührungslose Laser-Enukleation die Möglichkeit
zur vollständigen Automatisierung, da jeder Arbeitsschritt in einem mikrofluidischen Aufbau
durchgeführt werden kann [Hen06].
Oberhalb einer von der Pulsdichte abhängigen Schwellen-Pulsenergie wurde eine vollstän-
dige Dissektion der Hoechst-gefärbten Metaphasenplatte erreicht (siehe Abbildung 6.2b).
Diesbezüglich bestand die Möglichkeit, dass kleine DNA-Fragmente im Zytoplasma ver-
blieben, welche nach erneuter Färbung nicht ausreichend viele Fluorophore binden und
somit nicht detektiert werden konnten. Zur Widerlegung dieser Hypothese wurde mit dem
experimentellen Aufbau in Abbildung 6.7b ein Tropfen mit 100 µg/ml SYBR Green I-
markierter, linearisierter Plasmid-DNA (pEGFP-C1, Clontech, Mountain View, USA) ab-
gerastert; dabei wurden der Laser-Enukleation entsprechende Laserfluenzen verwendet.
Eine Gel-elektrophoretische Trennung der DNA zeigte, dass die Fluoreszenzintensität der
Plasmid-DNA-Bande bei 4,7 kbp mit steigender Pulsenergie kontinuierlich abnahm. Zugleich
wurden keine DNA-Fragmente bis hinunter zu einer Größe von 20 bp detektiert, so dass
diese nach der Laser-Enukleation deutlich kleiner als ganze Gensequenzen waren [Lan01].
Bei den optimierten Laserparametern für eine effiziente Dissektion der Metaphasenplatte
wurde nach parthenogenetischer Aktivierung keine mitotische Zellteilung beobachtet (siehe
Tabelle 6.2). Gleichzeitig war kein unmittelbarer Einfluss auf die Morphologie und Ver-
teilung der Mitochondrien sichtbar. Ferner war das Oozyten-Entwicklungspotential nach
Bestrahlung des Zytoplasmas unter gleichen Bedingungen mit Kontrollgruppen vergleichbar.
Daraus kann geschlossen werden, dass die Laser-Enukleation keine direkten Schädigungen
des Zytoplasmas sowie der umliegenden Organellen zur Folge hatte, wie beispielsweise die
Mitochondrien [Jen08].
In ungefähr 10 % der Laser-enukleierten Oozyten waren nach eintägiger Kultivierung Chro-
mosomenfragmente erkennbar (siehe Abbildung 6.5e), die anhand der MPM-Bilderstapel
auf eine unvollständige Dissektion der Metaphasenplatte zurückgeführt werden konnten. Zu
deren Vermeidung sollte in zukünftigen Experimenten die stark variierende Transmission der
Oozyten vor der Dissektion bestimmt werden, um eine konstante applizierte Energiedichte
in der Ebene der Metaphasenplatte zu gewährleisten. Nach siebentägiger Kultivierung
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trat in 35 % der Laser-enukleierten Oozyten eine Fragmentierung des Zytoplasmas ohne
detektierbare Zellkerne oder Chromosomenfragmente auf (siehe Abbildung 6.5f). Dies wur-
de auch nach der mechanischen Enukleation beobachtet [Ali05] und damit nicht von der
Laserbestrahlung verursacht.
Nach einem Kerntransfer somatischer Zellen in Laser-enukleierte Oozyten trat im Gegen-
satz zur mechanischen Enukleation keine embryonale Entwicklung bis zum Blastozystensta-
dium auf (siehe Tabelle 6.2). Ursächlich hierfür war höchstwahrscheinlich die Entstehung
eines zellweiten γ-H2AX-Signals nach der vollständigen Dissektion der Metaphasenplatte
(siehe Abbildung 6.4); dies stellt ein Anzeichen für die Einleitung der Apoptose durch das
Zellzyklus-Kontrollsystem dar [Pie02, DF10]. Durch die Begrenzung der Dissektion auf einen
Punkt in der Metaphasenplatte („partielle Enukleation”) wurde eine höhere Teilungsrate
und die Entstehung einer Blastozyste beobachtet. Jedoch zeigten diese Embryonen im
Vergleich zur mechanischen Enukleation ein deutlich geringeres Entwicklungspotential und
eine veränderte Zellkern-Morphologie (siehe Abschnitt 6.1.3). Folglich wurde auch nach der
partiellen Enukleation eine normale Embryonalentwicklung vermutlich durch die Einleitung
der Apoptose verhindert.
Im Gegensatz zu der in dieser Arbeit durchgeführten Experimente entstehen nach lokaler
UV-A-Bestrahlung der Metaphasenplatte von Krallenfrosch-Oozyten [Els60] und einem
darauf folgenden Kerntransfer somatischer Zellen lebendige Nachkommen [Gur62]. Nach
einer Dissektion der Metaphasenplatte von Zebrafisch-Oozyten mit Mikrosekundenpulsen im
NIR-Bereich wird dies nur bei der Verwendung embryonaler Zellen beobachtet [Sir09]. Beide
Spezies benötigen nur wenige Stunden bis zum Erreichen des Blastozystenstadiums und
damit eine gegenüber Säugetieren deutlich kürzere Entwicklungszeit [Alb08]. Ferner exis-
tieren zwischen den Spezies Unterschiede in den jeweiligen Kontrollmechanismen während
des Zellzyklus [Nor04, Su06], die jedoch unabhängig von der Wellenlänge und Pulsdauer
aktiviert werden [Kon09]. Daraus kann geschlossen werden, dass die Auswirkungen einer
Bestrahlung auf das Entwicklungspotential Laser-enukleierter Oozyten entscheidend von
der Spezies und nicht vom Lasersystem beeinflusst werden. Zur Überprüfung dieser Hy-
pothese sind weiterführende Experimente notwendig, welche die Eignung der im Rahmen
dieser Arbeit entwickelten Laser-Enukleation beim Krallenfrosch, Zebrafisch oder ähnlichen
Wirbeltieren untersuchen.
Zusammenfassend wurde in dieser Arbeit erstmals die MPM-gesteuerte Laser-Enukleation
als eine voll-automatisierte Alternative zur mechanischen Enukleation mit vergleichbarem
Durchsatz realisiert. Die Verwendung ultrakurzer Laserpulse ermöglichte eine simultane,
hochauflösende Bildgebung und Dissektion der Metaphasenplatte von Oozyten. Jedoch war
das Entwicklungspotential porziner, Laser-enukleierter Oozyten gegenüber der mechanischen
Enukleation trotz vernachlässigbarer, unmittelbarer Schädigungen des Zytoplasmas und der
umliegenden Organellen deutlich verringert. Dies war auf die Detektion von DNA-Schäden
und die vermutlich folgende Einleitung der Apoptose durch das Zellzyklus-Kontrollsystem
zurückzuführen. Infolgedessen ist eine routinemäßige Anwendung der Laser-Enukleation im
Bereich der regenerativen Medizin unwahrscheinlich.
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7.4. Zweiphotonen-induzierte Kollagen-Quervernetzung
Das Potential der Zweiphotonen-induzierten Kollagen-Quervernetzung im Bereich des Tissue
Engineering wurde mit artifiziellem Binde- und Herzmuskelgewebe untersucht, um zusätzlich
den Einfluss verschiedener Zellpopulationen zu bestimmen. Zur Erhöhung der mechanischen
Steifigkeit wurde RF-behandeltes Gewebe mit einem fs-Laser im NIR-Bereich großflächig
abgerastert (siehe Abbildung 6.7). Die resultierende maximale Behandlungstiefe des Lasers
wurde experimentell zu etwa 520 µm bestimmt und entsprach damit etwa 65 % der durch-
schnittlichen Gewebedicke (siehe Abbildung 6.9b). Im Gegensatz zu bisherigen Methoden
bot das Abrastern eine vollständige, räumliche Kontrolle der Kollagen-Quervernetzung
in dreidimensionalem Gewebe [Jay96, Wol03a]; jedoch nahm die Einkopplungseffizienz
des Lasers von der Mitte des Gewebes nach außen kontinuierlich ab. Dies kann unter
Berücksichtigung der Fresnelschen Formeln und des Snelliusschen Brechungsgesetzes auf
die Krümmung der Gewebeoberfläche zurückgeführt werden [Nie04]. Folglich wurde nur
ungefähr die Hälfte des Gewebevolumens mit einer nahezu homogenen Fluenz bestrahlt. Die
in dieser experimentellen Studie verwendete Strahltaille von etwa 100 µm kann durch eine
höhere NA auf den Sub-Mikrometerbereich verringert werden [Koe00]. In Kombination mit
einem Rotationstisch für die Gewebekonstrukte ermöglicht dies in zukünftigen Experimenten
eine homogene applizierte Energiedichte über den gesamten Querschnitt und damit eine
selektive Quervernetzung in einem Sub-Femtolitervolumen.
Einen Tag nach der Laserbestrahlung zeigten die Spannungs-Dehnungs-Kurven beider Ge-
webetypen zunächst ein nichtlineares Verhalten, das ab einer Dehnung von etwa 15 % linear
wurde (siehe Abbildungen 6.8a und 6.12a); dieser Verlauf ist charakteristisch für Kollagen-
gewebe [Roe02, Wol03b]. Bei einer Fluenz von 150 mJ/cm2 wurde für RF-behandeltes
Bindegewebe eine Versteifung und ein Anstieg des Youngschen Moduls um jeweils 35 %
beobachtet (siehe Abbildung 6.8b). Mit den gleichen Laserparametern war die Erhöhung
der mechanischen Steifigkeit von RF-behandeltem Herzmuskelgewebe um den Faktor Zwei
bis Drei geringer. Ursächlich hierfür war der höhere Fibroblasten-Anteil im Bindegewebe
zu Beginn der in vitro-Kultivierung und die damit verbundene höhere Konzentration von
Molekülen der extrazellulären Matrix, wie beispielsweise Kollagen [Egh90].
Da die Kollagen-Quervernetzung bei der UV-A-Bestrahlung RF-behandelter Korneae
durch eine Einphotonenanregung des Photosensitizers entsteht [DR02, McC10], wurde die
Gewebeversteifung bei Verwendung eines fs-Lasers im NIR-Bereich höchstwahrscheinlich
durch eine Zweiphotonenanregung von RF verursacht. Dies wird dadurch gestützt, dass
eine RF-Fluoreszenz während des Abrasterns der Gewebekonstrukte sichtbar war und eine
Bestrahlung unbehandelter Gewebe deren mechanische Eigenschaften nicht beeinflusste.
Ferner konnte der Einfluss des Vitalitäts-Markers TMRM auf die Zweiphotonenabsorption
wegen der im Vergleich zu RF etwa 10000-fach geringeren Konzentration und der selektiven
Akkumulation in Mitochondrien ausgeschlossen werden.
Die Optimierung der experimentellen Bedingungen und der Laserparameter ergab für
RF-behandeltes Herzmuskelgewebe eine signifikant erhöhte mechanische Steifigkeit um 40 %
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(siehe Abbildung 6.12b); gleichzeitig nahm das Youngsche Modul um 15 % zu. Im Vergleich
zur ersten Versuchsreihe stellte dies eine Verbesserung um den Faktor Zwei dar. Ein deutlich
höherer Anstieg des Youngschen Moduls um den Faktor 4,5 wird nach der UV-A-Bestrahlung
RF-behandelter, menschlicher Korneae beobachtet [Wol03b]. Dies ist größtenteils auf den
deutlich höheren Kollagengehalt, die längere Bestrahlungszeit und die zehnfach höhere RF-
Konzentration zurückzuführen. Aus diesem Grund sollten in weiterführenden Experimenten
die gleichen Bedingungen wie bei der UV-A-Bestrahlung verwendet werden, um einen
direkten Vergleich zwischen beiden Methoden zu erhalten.
Die UV-A-induzierte Kollagen-Quervernetzung in der Kornea wird im Allgemeinen vom
Zelltod im behandelten Gebiet begleitet [Wol04]. Indes wurde durch die fs-Laserbestrahlung
von Binde- und Herzmuskelgewebe die zelluläre metabolische Aktivität und damit die
Zellvitalität nicht beeinflusst (siehe Abbildung 6.10a). Da zudem die Kontraktionskraft
der bestrahlten Herzmuskelgewebe mit unbehandelten Kontrollen vergleichbar war (siehe
Abbildung 6.12b), blieb die Funktionalität der Zellen vollständig erhalten. Daraus kann
geschlossen werden, dass zelluläre Antioxidantien den oxidativen Stress infolge der Laserbe-
strahlung abbauen konnten [Yu94]. Dies wurde bis heute nur nach der UV-A-induzierten
Quervernetzung fibrinhaltiger, artifizieller Bindegewebe beobachtet [Sye09]. Folglich bot das
im Rahmen dieser Arbeit entwickelte experimentelle Protokoll erstmals ein Prozessfenster
zur schnellen und minimal-invasiven Erhöhung der mechanischen Steifigkeit kollagenreicher
Gewebekonstrukte. Um ein sicheres Prozessfenster zu erhalten, ist ein ausreichend großer
Unterschied der Absorptions-Wirkungsquerschnitte von RF und endogenen Fluorophoren
notwendig [Koe00]. Dabei skaliert der Zweiphotonen-Absorptionsquerschnitt superlinear mit
dem Einphotonen-Absorptionsquerschnitt [Bla01]. Demnach existiert wahrscheinlich nur
bei nichtlinearer Anregung von RF im NIR-Bereich ein ausreichend großes Prozessfenster
für die minimal-invasive Kollagen-Quervernetzung. In folgenden Arbeiten muss die optimale
Laserfluenz im Prozessfenster stärker eingegrenzt werden, um eine weitere Erhöhung der
Gewebeversteifung zu erreichen.
Oberhalb des Prozessfensters wurde die zelluläre metabolische Aktivität drastisch redu-
ziert und kein positiver Effekt auf die Gewebesteifigkeit mehr beobachtet (siehe Abbildun-
gen 6.10b und 6.12a). Dies war höchstwahrscheinlich auf einen exzessiven oxidativen Stress
und/oder eine progressive Akkumulation von thermischer Energie im fokalen Volumen
während des Abrasterns zurückzuführen [Vog03]. Jedoch war die Kontraktionskraft dieser
Herzmuskelgewebe mit unbehandelten Kontrollen vergleichbar (siehe Abschnitt 6.2.2), so
dass die Funktionalität der Kardiomyozyten vermutlich trotzdem erhalten blieb.
Zusammenfassend wurde in dieser Arbeit erstmals das große Potential der Zweiphotonen-
induzierten Kollagen-Quervernetzung in artifiziellem Gewebe aufgezeigt. Im Gegensatz zu
bisherigen Methoden bot die nichtlineare Anregung von RF mit fs-Laserpulsen im NIR-Be-
reich ein ausreichend großes Prozessfenster zur signifikanten Erhöhung der Gewebesteifigkeit
ohne Beeinflussung der Zellfunktionalität und -vitalität. In Kombination mit einer hohen
Präzision im Nanometerbereich ermöglicht dies in kommenden Forschungsvorhaben eine
selektive Quervernetzung beliebiger Strukturen in dreidimensionalen Gewebekonstrukten.
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7.5. Fazit
Im Rahmen dieser Arbeit wurde ein experimenteller Aufbau zur MPM-gesteuerten Na-
nochirurgie realisiert, womit erstmals die fundamentalen Wechselwirkungs-Mechanismen
im Low-Density-Plasma-Regime aufgeklärt wurden. Dadurch konnten alle physikalischen
Grundlagen für eine minimal-invasive Manipulation beliebiger Strukturen in dreidimensio-
nalen biologischen Medien gelegt werden. In diesem Zusammenhang hatten die Fluorophore
zur Markierung der subzellulären Zielstruktur einen signifikanten Einfluss auf die Effizienz
der chemischen Dissektion. Folglich müssen diese in zukünftigen theoretischen Modellen zur
fs-Nanochirurgie berücksichtigt werden.
Mit Blick auf eine routinemäßige Anwendung der fs-Nanochirurgie in der Biomedizin
ist das im experimentellen Aufbau verwendete kostenintensive und sperrige Titan:Saphir-
Lasersystem nicht geeignet. Die kürzlich demonstrierte kompakte Kombination aus einem
faserbasierten Lasersystem und Mikroendoskop [Liu11] könnte in naher Zukunft diese Lücke
schließen. Potentielle Anwendungsfelder sind der SCNT [Ful04], der Gentransfer [Tir02]
und die Optogenetik [And10].
In Bezug auf das große Potential des Tissue Engineering für die Heilung von Volkskrank-
heiten ist der Einsatz des fs-Lasers zur Erhöhung der mechanischen Steifigkeit bei der
Herstellung artifiziellen Gewebes sehr vielversprechend. Durch die universelle Verwendung
von Kollagen als Polymer-Zellträger in unterschiedlichen Gewebekonstrukten bietet sich für
die Zweiphotonen-induzierte Quervernetzung eine Vielzahl medizinischer Anwendungsfelder
[Ata08, Fra08]. Zudem hat diese Methode das Alleinstellungsmerkmal, dem Anwender eine
vollständige räumliche Prozesskontrolle zu ermöglichen. Dies ist unter anderem für die
Imitation der nativen Anisotropie von Herzmuskelgewebe unabdingbar [Zim11], um nach
einer Transplantation artifiziellen Gewebes die Pumpfunktion des Herzens und damit die
Lebensqualität des Patienten zu verbessern.
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A. Präparation der Zellen und Gewebe
A.1. Bovine Aorten-Endothelzellen und murine
RAT1-Fibroblasten
Adhärente bovine Aorten-Endothelzellen und murine, eGFP-exprimierende RAT1-Fibro-
blasten wurden in Glasboden-Petrischalen (µ-Dish 35mm, ibidi GmbH ) in RPMI 1640-
bzw. DMEM-Medium (beide Biochrom AG, Berlin, Deutschland) kultiviert. Die Kultur-
medien waren jeweils mit 10 % fetalem Kälberserum und 1 % der Antibiotika Penicillin
sowie Streptomycin angereichert. Vor der Manipulation der Zellen wurden die Glasboden-
Petrischalen einzeln in eine Mikroskop-Inkubationskammer (Okolab) bei 37◦C und 5 %-iger
CO2-Atmosphäre transferiert.
Die Färbung der nukleären DNA wurde entweder mit Hoechst 33342 oder SYBR Green I
(Invitrogen, Carlsbad, USA) durchgeführt. Dazu wurden die Zellen 10 min mit dem jeweiligen
Fluorophor inkubiert (Hoechst: 5 µg/ml, SYBR Green I: 1:1000 der 10000-fachen Stammlö-
sung) und danach mit RPMI 1640-Medium gewaschen. Die Fluoreszenz beider Fluorophore
wurde bei einer Wellenlänge von 720 nm angeregt. Im Falle eGFP-exprimierender RAT1-
Fibroblasten wurden die eGFP- und Hoechst-Signale durch Emissionsfilter voneinander
getrennt (Hoechst: Brightline HC 475/42, eGFP: Brightline HC 525/50 ; Semrock).
Für die Detektion von ROS wurden die Endothelzellen 20 min mit 3 µg/ml CM-H2DCFDA
(Invitrogen) in NaCl-Medium inkubiert und mit NaCl-Medium gewaschen, welches schließlich
durch RMPI 1640-Medium ersetzt wurde. Das NaCl-Medium enthielt 121mM NaCl, 5mM
KCl, 0,8mM MgCl2, 1,8mM CaCl2, 6mM NaHCO3, 5mM Glucose, 25mM HEPES und
besaß einen pH-Wert von 7,4 sowie eine Osmolarität von 295± 5.
Für den Live/Dead-Assay wurden die Zellen 15 min simultan mit 2 µg/ml Calcein AM und
10 µg/ml Propidium Iodid (beide Invitrogen) inkubiert. Die Zweiphotonenanregung beider
Fluorophore erfolgte bei 900 nm, während die Fluoreszenzsignale durch Emissionsfilter
getrennt wurden (Calcein AM: Brightline HC 525/50, Propidium Iodid: Brightline HC
655/40 ; Semrock).
Der Einfluss von Antioxidantien wurde nach einer 20 minütigen Inkubation der Endothel-
zellen mit 10 µg/ml Ascorbinsäure (Invitrogen) bestimmt.
Die Membranfärbung wurde durch eine zehnminütige Inkubation der Endothelzellen mit
6 µg/ml FM4-64 (Invitrogen) realisiert, dessen Fluoreszenz bei 800 nm angeregt wurde.
Anschließend wurden die Zellen mit RMPI 1640-Medium gewaschen.
Zur Fixierung wurden die Endothelzellen 20 min mit 4 % Paraformaldehyd (Sigma
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Aldrich) in Phosphat-gepufferter Kochsalzlösung (PBS, Sigma Aldrich) bei Raumtemperatur
behandelt.
Für die Detektion von DSB wurden die fixierten Endothelzellen zuerst 15 min mit 0,1 %
Triton-X 100 (Sigma Aldrich) in PBS permeabilisiert. Danach folgte eine 20 minütige
Behandlung mit 0,5 % Rinderalbumin (Sigma Aldrich) in PBS zum Blocken unspezifischer
Antikörperbindungen. Die permeabilisierten Zellen wurden 24 Stunden mit 2 µg/ml des
primären Antikörpers Anti-γ-H2AX (05-636, Millipore, Billerica, USA) und schließlich drei
Stunden mit 5 µg/ml des sekundären Antikörpers Alexa Fluor 488 (A-11029, Invitrogen)
behandelt, jeweils in einer 0,5 % Rinderalbumin-Lösung. Die Zweiphotonenanregung der
Alexa Fluor 488-Fluoreszenz wurde bei 980 nm durchgeführt, welche durch Emissionsfilter
von der Hoechst-Fluoreszenz getrennt wurde (Alexa Fluor 488: Brightline HC 525/50,
Hoechst: Brightline HC 475/42 ; Semrock).
A.2. Humane HL-60-Zellen
Nicht-adhärente humane HL-60-Zellen wurden in Zellkulturflaschen (Sarstedt AG, Nüm-
brecht, Deutschland) in RPMI 1640-Medium kultiviert, das mit 10 % fetalem Kälberserum
und 1 % der Antibiotika Penicillin sowie Streptomycin angereichert war. Vor der Mani-
pulation wurden die Zellen in eine Glasboden-Petrischale (µ-Dish 35mm, ibidi GmbH )
und anschließend in eine Mikroskop-Inkubationskammer (Okolab) bei 37◦C und 5 %-iger
CO2-Atmosphäre transferiert.
Für den Live/Dead-Assay wurden die Zellen 15 min simultan mit 2 µg/ml Calcein AM
und 10 µg/ml Propidium Iodid (Invitrogen) inkubiert. Die Zweiphotonenanregung beider
Fluorophore erfolgte bei 720 nm, während die Fluoreszenzsignale durch Emissionsfilter
getrennt wurden (Calcein AM: Brightline HC 525/50, Propidium Iodid: Brightline HC
655/40 ; Semrock).
A.3. Porzine Oozyten und Embryonen
Unreife Oozyten wurden in einem Schlachthaus aus Ovarien präpubertaler Jungsauen
gewonnen und in vitro für 40 Stunden bis zum Metaphase-II-Stadium gereift (siehe [Höl03]).
In diesem Stadium wurden die Oozyten in einen Tropfen mit TL-HEPES 296-Manipulati-
onsmedium [Höl03] auf einer Glasboden-Petrischale (µDish 35mm, ibidi GmbH ) transferiert
und für die Laser-Enukleation verwendet; diese erfolgte bei Raumtemperatur und normaler
Atmosphäre.
Die Färbung der nukleären DNA wurde entweder mit Hoechst 33342 oder SYBR Green I
(Invitrogen) durchgeführt. Dazu wurden die MII-Oozyten 10 min mit dem jeweiligen Fluo-
rophor inkubiert (Hoechst: 5 µg/ml, SYBR Green I: 1:1000 der 10000-fachen Stammlösung)
und anschließend mit TL-HEPES 296-Medium gewaschen. Die Fluoreszenz beider Fluoro-
phore wurde bei einer Wellenlänge von 720 nm angeregt.
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Für die Färbung der Mitochondrien wurden die MII-Oozyten 20 min mit 0,2 µg/ml
MitoTracker Orange (Invitrogen) inkubiert und mit TL-HEPES 296-Medium gewaschen.
Die Zweiphotonenanregung dieses Fluorophors erfolgte bei 900 nm.
Zur Fixierung wurden die MII-Oozyten 20 min mit 4 % Paraformaldehyd (Sigma Aldrich)
in PBS bei Raumtemperatur behandelt.
Für die Detektion von DSB wurden die fixierten MII-Oozyten zuerst 10 min mit 0,1 %
Triton-X 100 (Sigma Aldrich) in PBS permeabilisiert. Danach folgte eine 20 minütige
Behandlung mit 0,5 % Rinderalbumin (Sigma Aldrich) in PBS zum Blocken unspezifischer
Antikörperbindungen. Die permeabilisierten Oozyten wurden 24 Stunden mit 2 µg/ml des
primären Antikörpers Anti-γ-H2AX (05-636, Millipore) und schließlich drei Stunden mit
5 µg/ml des sekundären Antikörpers Alexa Fluor 488 (A-11029, Invitrogen) behandelt,
jeweils in einer 0,5 % Rinderalbumin-Lösung.
Die parthenogenetische Aktivierung porziner Oozyten erfolgte durch elektrische Sti-
mulation (siehe [Höl03]). Nach einer Inkubation für 24 Stunden wurden die mitotisch
geteilten 2-Zell-Embryonen mit normaler Morphologie für die Zellfusion selektiert und in
eine Glasboden-Petrischale (µ-Dish 35mm, ibidi GmbH ) transferiert. Diese befand sich auf
einer Heizplatte (HT-200, Minitüb GmbH, Tiefenbach, Deutschland) bei 38◦C, welche auf
dem motorisierten Verschiebetisch befestigt wurde.
Zur Beurteilung der Vorkernbildung wurden die parthenogenetischen Embryonen 24 Stun-
den in einer Lösung aus Ethanol sowie Essigsäure (Verhältnis 3:1) fixiert und fünf bis zehn
Minuten mit 48 % Lacmoid/Essigsäure (Konzentration: 20 mg/ml) in destilliertem Wasser
gefärbt. Abschließend wurden die Embryonen mit Lacmoid-freier Lösung gewaschen.
Für den Live/Dead-Assay wurden die 2-Zell-Embryonen 10 min simultan mit 1 µg/ml
Calcein AM und 5 µg/ml Propidium Iodid (beide Invitrogen) inkubiert.
Zur Bestimmung des Ploidiegrads wurden die parthenogenetischen Embryonen im Blasto-
zystenstadium zuerst 15 min mit einer 0,9 % Natriumcitrat-Lösung behandelt und weitere
24 Stunden in einer Lösung aus Methanol sowie Essigsäure (Verhältnis 3:1) fixiert. Hiernach
erfolgte eine zehnminütige Färbung mit 10 % Giemsa in Sörensen-Puffer und ein Auswaschen
des überschüssigen Farbstoffs mit destilliertem Wasser.
A.4. Murines, artifizielles Gewebe
Dreidimensionales artifizielles Gewebe wurde wie in [Ken11] beschrieben hergestellt. Dazu
wurden entweder 6·105 Gamma-bestrahlte embryonale Fibroblasten von CD1-ICR-Mäusen
oder 1·106 frisch isolierte Kardiomyozyten von neonatalen Sprague-Dawley-Ratten in einer
eigens angefertigten Teflon-Gussform mit flüssiger extrazellulärer Matrix vermischt, die
0,9 mg/ml Kollagen Typ-I (R&D Systems, Minneapolis, USA) und 10 % Matrigel (BD
Biosciences, Franklin Lakes, USA) beinhaltete. Diese Mischung wurde mit 5 ml DMEM-
Kulturmedium bedeckt, das mit 12 % Pferdeserum, 2 mM L-Glutamin (Invitrogen), 2 %
Hühner-Embryo-Extrakt (US Biological, Swampscott, USA), 10 µg/ml Insulin (Sigma Ald-
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rich), 100 U/ml Penicillin und 100 µg/ml Streptomycin (PAA Laboratories GmbH, Cölbe,
Deutschland) angereichert war, und bei 37◦C, 5 %-iger CO2-Atmosphäre sowie 80 % Luft-
feuchtigkeit mit täglichem Mediumwechsel kultiviert. Innerhalb von sieben Tagen verfestigte
sich das Gewebe, welches in der Gussform zwischen zwei Titanstiften aufgehängt war. Vor
der Manipulation wurden die Gewebekonstrukte einzeln in eine Glasboden-Petrischale
(µ-Dish 35mm, ibidi GmbH ) transferiert.
Zur Analyse der volumetrischen Zelldichte wurden die Gewebekonstrukte zuerst 20 min
in Aceton bei 0◦C fixiert. Die Färbung der nukleären DNA erfolgte durch eine zehnminütige
Behandlung mit 1 µg/ml DAPI (Invitrogen) in PBS. Abschließend wurden die fixierten
Gewebe mit PBS gewaschen.
Für die Bestimmung der zellulären metabolischen Aktivität wurden die artifiziellen Gewe-
be 16 Stunden mit 25 nM TMRM (Invitrogen) inkubiert. Direkt nach der Laserbestrahlung
erfolgte eine erneute 16-stündige TMRM-Inkubation, um eine eventuelle Photobleichung
des Fluorophors zu kompensieren.
Alle Experimente wurden in Übereinstimmung mit den Gesetzen der Versuchstierhal-
tung (NIH Publikation Nr. 86-23, überarbeitet im Jahr 1985) und des Tierschutzes in
Niedersachsen, Deutschland durchgeführt.
B. Reproduktion von Säugetieren
B.1. Oozytenentwicklung
Zu Beginn der Oozytenentwicklung (Oogenese) differenzieren die als Oogonien bezeichneten
Urkeimzellen in den Ovarien zu primären Oozyten, was noch vor der Geburt geschieht. In die-
sem Stadium wird die DNA repliziert, so dass jedes Chromosom aus zwei Schwesterchromati-
den besteht. Zusätzlich findet ein „Crossing-over” zwischen den nicht-Schwesterchromatiden
der homologen Chromosomen statt. In der Prophase der ersten meiotischen Zellteilung
(Meiose I) verharrt die primäre Oozyte Spezies-abhängig für wenige Tage bis zu mehreren
Jahren. In diesem Zeitraum werden die Eihülle (Zona Pellucida) und die Rindengranula
synthetisiert. Während die Zona Pellucida die Oozyte vor mechanischen Schäden schützt und
als artspezifische Barriere für Spermien dient, verhindert die Rindengranula das Eindringen
von mehr als einem Spermium [Alb08].
Die nächste Phase der Oogenese wird als Oozytenreifung bezeichnet und findet im Allge-
meinen erst nach Erreichen der Geschlechtsreife statt, wenn hormonelle Einflüsse die primäre
Oozyte stimulieren. Die Meiose I wird fortgesetzt und die replizierten homologen Chromoso-
men werden gleichmäßig auf zwei Tochterzellen verteilt. Am Ende der Telophase erfolgt eine
asymmetrische Teilung des Zytoplasmas, so dass zwei verschieden große Zellen entstehen;
ein kleiner Polkörper und die sekundäre Oozyte. Die Chromosomen der sekundären Oozyte
bestehen zu diesem Zeitpunkt noch immer aus zwei Schwesterchromatiden, welche erst im
Zuge der zweiten meiotischen Teilung (Meiose II) in unterschiedliche Tochterzellen getrennt
werden. In der Metaphase der Meiose II (Metaphase-II-Oozyte) wird die sekundäre Oozyte
bis zur Aktivierung durch ein penetrierendes Spermium erneut arretiert. Im Anschluss
an die Befruchtung teilt sich das Zytoplasma asymmetrisch, woraus die reife Oozyte und
ein zweiter kleiner Polkörper hervorgehen, die jeweils einen haploiden Chromosomensatz
enthalten. Durch die beiden asymmetrischen Zellteilungen besitzt die reife Oozyte einen
nahezu unveränderten Durchmesser, der für die Spezies Schwein ungefähr 150 µm beträgt
[Alb08].
B.2. Frühe Embryonalentwicklung
Nach der Fusion von Spermium und Oozyte bilden sich ein paternaler bzw. maternaler Vor-
kern, beim Schwein frühestens nach sechs Stunden [Han61], die sich aufeinander zubewegen
und zur diploiden Zygote verschmelzen (siehe Abbildung B.1). Während der anschließenden
Furchung in der frühen embryonalen Entwicklung erfolgen mitotische Zellteilungen, die keine
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Wachstumsvorgänge beinhalten und damit das Gesamtvolumen nicht verändern. Dabei
findet eine progressive Umstellung von der maternalen zur embryonalen RNA-Synthese
statt. Bei der Spezies Schwein erfolgt die erste Furchungsteilung der Zygote etwa 21 Stunden
nach der Befruchtung [Han61] und die Übernahme der RNA-Synthese durch das embryonale
Genom im 4-Zell-Stadium [Jar91, Par01]. Nach weiteren Furchungsteilungen entwickelt sich
der Embryo zur Blastozyste mit einem inneren Hohlraum (Blastocoel). Dieses Stadium wird
beim Schwein etwa fünf Tage nach der Befruchtung erreicht [Han61]. In der Blastozyste
sind zwei verschiedene Zellpopulationen vorhanden: die innere Zellmasse aus pluripotenten,
embryonalen Stammzellen und der Trophoblast. Während aus der inneren Zellmasse der
eigentliche Embryo hervorgeht, bildet der Trophoblast die Wandung des Blastocoels und in
der späteren Entwicklung einen Großteil des extraembryonalen Gewebes [Alb08].
Abbildung B.1.: Frühe Embryonalentwicklung nach der Befruchtung einer Oozyte. Zuerst
bilden sich jeweils ein maternaler und paternaler Vorkern, die zur diploiden Zygote fusionieren.
Nach einigen Furchungsteilungen entsteht eine Blastozyste mit der inneren Zellmasse aus
embryonalen Stammzellen, einem Hohlraum (Blastocoel) und dem Trophoblast.
B.3. Parthenogenetische Entwicklung
Die Parthenogenese ist als reduzierte Form der Fortpflanzung definiert, bei der die embryo-
nale Entwicklung aus einer unbefruchteten Oozyte erfolgt. Im Tierreich stellt diese mit
Ausnahme von Säugetieren eine weit verbreitete Art der Reproduktion dar [Weh95]. Durch
eine Unterdrückung der Meiose II und damit der Bildung des zweiten Polkörpers entsteht
in der sekundären Oozyte ein diploider Chromosomensatz [Kau76]. Bei Säugetieren kann
die parthenogenetische Entwicklung durch verschiedene Methoden, wie beispielsweise eine
elektrische Stimulation, artifiziell induziert werden [Cam07b]. In Kerntransfer-Experimenten
werden parthenogenetische Embryonen im Allgemeinen als Indikator für die Qualität der
Oozyten und der Kulturbedingungen verwendet. Jedoch zeigen diese im Verlauf der weiteren
Entwicklung schwere Abnormalitäten, so dass bis heute keine Geburt gesunder Nachkommen
durch Parthenogenese beobachtet worden ist [Höl03].
C. Gruppengeschwindigkeitsdispersion
Die Erzeugung ultrakurzer Laserpulse mit Pulsdauern um 100 fs erfordert im NIR-Bereich
eine spektrale Bandbreite von etwa zehn Nanometern, so dass die Wellenlängen-Abhängigkeit
des Brechungsindex nicht mehr vernachlässigt werden kann. Diese lässt sich in spektralen
Bereichen ohne Resonanzen durch die Sellmeier-Gleichung [Böh03]
n(λ) =
√√√√1 + 3∑
i=1
Bmλ2
λ2 − Cm (C.1)
mit den Sellmeier-Koeffizienten Bm und Cm beschreiben. Für alle Materialien der im Aufbau
verwendeten Optiken nimmt der Brechungsindex streng monoton mit steigender Wellenlänge
im Bereich von 0,5 bis 1,5 µm ab (siehe Abbildung C.1a).
Abbildung C.1.: Der (a) Brechungsindex und die (b) GVD der im experimentellen Auf-
bau verwendeten Optiken hängen entscheidend vom Material ab und nehmen mit steigender
Wellenlänge kontinuierlich ab.
Bei der Propagation in einem dispersiven Medium mit der Länge L wird ein Laserpuls
auf Grund der Wellenlängen-Abhängigkeit des Brechungsindex zeitlich verbreitert. Die
Phase Φ(ω) einzelner spektralen Komponenten lässt sich für hinreichend schmale Frequenz-
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intervalle um die zentrale Kreisfrequenz ω0 in eine Taylor-Reihe entwickeln [Böh03]:
Φ(ω) = n(ω)ω
c
L =
∞∑
m=0
Φm
m! (ω − ω0)
m mit Φm =
dmΦ
dωm
∣∣∣∣
ω=ω0
. (C.2)
Die Entwicklungskoeffizienten km = ΦmL sind ein Maß für die Dispersion m-ter Ordnung. k1
ist das Inverse der Gruppengeschwindigkeit und beschreibt die zeitliche Verzögerung des
Pulses als Ganzes. Für k2 wird der Begriff GVD mit der Einheit fs
2
cm verwendet [Böh03]:
k2 =
λ3
2pic2
d2n(λ)
dλ2 . (C.3)
Die GVD führt zu einer zeitlichen Verbreiterung des Pulses. In einem Medium mit positivem
(negativem) k2 eilen die roten, langwelligen (blauen, kurzwelligen) Komponenten voraus; dies
wird als positiver (negativer) Chirp bezeichnet. Alle im experimentellen Aufbau verwendeten
Optiken haben im gesamtem Titan:Saphir-Wellenlängenbereich eine positive GVD und somit
einen positiven Chirp (siehe Abbildung C.1b). Im Gegensatz zur Selbstphasenmodulation
erfolgt durch die GVD eine räumliche Trennung der spektralen Komponenten [Sch01]. Dieser
Effekt wird unter anderem bei der Verstärkung ultrakurzer Laserpulse genutzt [Str85].
D. Spannungs-Dehnungs-Diagramm
Die Materialfestigkeit und -elastizität werden typischerweise in einer Zugprüfmaschine
getestet. Dazu wird die Probe mit bekanntem Ausgangsquerschnitt A0 fest in die Maschine
eingespannt und durch einen Schrittmotor mit konstanter Geschwindigkeit in uniaxialer
Richtung auseinander gezogen. Hierbei werden sowohl die aktuelle Position des Schrittmo-
tors als auch die entstehende Zugkraft gemessen. Um von den geometrischen Abmessungen
des Materials unabhängige Werte zu erhalten, wird die Längenänderung ∆L auf die Ur-
sprungslänge L0 und die Zugkraft F auf den Ausgangsquerschnitt σ normiert [Fra08]
 = ∆L
L0
; σ = F
A0
, (D.1)
wobei  die dimensionslose Dehnung und σ die Spannung mit der Einheit Nm2 = Pa darstellen.
Im Spannungs-Dehnungs-Diagramm wird die Steigung der Kurve als Elastizitätsmodul
bezeichnet. Unabhängig vom Material ist die Spannung für  1 proportional zur Dehnung
(„Hookesches Gesetz”), während dies für große Dehnungen nicht notwendigerweise der Fall
ist [Fra08].
Abbildung D.1.: Elastische und viskoelastische Materialien nehmen nach Applikation einer
zyklischen Zugspannung in uniaxialer Richtung ihre ursprüngliche Form an, während plastische
Materialien deformiert bleiben (nach [Fra08]).
Nach einer zyklischen Zugspannung in uniaxialer Richtung verhalten sich Materialien
sehr unterschiedlich (siehe Abbildung D.1). Elastische Materialien nehmen unverzüglich
135
136 D. Spannungs-Dehnungs-Diagramm
ihre ursprüngliche Form an, während viskoelastische Materialien diese nur sehr langsam
erreichen. Im Gegensatz dazu behalten plastische Materialien ihre deformierte Form nahezu
vollständig bei. Daher sind die Spannungs-Dehnungs-Kurven bei zu- und abnehmender
Zugspannung nur für elastische Materialien identisch. Für viskoelastische Materialien ergibt
sich eine Hysterese-Kurve, deren eingeschlossene Fläche den Verlust an mechanischer Energie
durch viskose Reibung darstellt [Fra08].
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